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Abkürzungen und Symbole
t d Transformation vom z-Bildbereich in den diskreten Zeitbereich
A Fläche
A Autokorrelationsmatrix, auch AKM
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Cm Kapazität der Zellmembran an eine Elektrode
Rion Widerstand der Kanalproteine in der Zellmembran (gap junction)
Rzy Widerstand des Zytoplasmas (intrazellulärer Widerstand)
AA Adaptiver Algorithmus
AC/DC Welligkeit des optischen Signals Wechselanteil / Gleichanteil
ADC Engl.: Analog Digital Converter, Abtastsystem für Messungen
AF Adaptives Filter
AKM Autokorrelationsmatrix A
ARM Advanced RISC Machine siehe: www.arm.com
APH Photo-aktive Fläche einer Photodiode [APH] = mm2
ASIC Anwendungsspezifische integrierte Schaltung
BTM Bluetooth-Slave-Modul Arduino HC-06-S
CCD Engl.: charge coupled device, lichtempfindlicher Bildsensor
CMRR Common Mode Rejection Ratio, Gleichtaktunterdrückungsfaktor
c0 Lichtgeschwindigkeit im Vakuum
cMedium Lichtgeschwindigkeit im Medium, z.B. Körpergewebe
c1...3 Konzentration der Absorber im Medium
d Durchleuchtete Schichtdicke (Lambert-Beer-Gesetz)
dBG Durchmesser des Blutgefäßes (Arterie) im Unterarm
Dx Anzahl der Verzögerungen zur Phasenlaufzeitkorrektur
DAC Digital-Analog-Converter, Ausgabe von analogen Spannungen
DFT Diskrete Fourier Transformation
DMS Dehnungsmessstreifen als Kraft- oder Drucksensor
DRL Driven-Right-Leg-Schaltung zur Unterdrückung
von Gleichtaktstörspannungen bei der EKG Messung
DSP Digital Signal Processor, Gerät zur schnellen
digitalen Signalverarbeitung
DSV Digitale Signal Verarbeitung
jω~D Verschiebungsstromdichte
~E Elektrische Feldstärke
κ ·~E Elektrische Leitungsstromdichte
Ee Bestrahlungsstärke [Ee] = mW/cm2,
Index e für eine energiebezogene Größe
E [n] Schätzfehler des adaptiven Algorithmus diskr. Zeitbereich
EEPROM Electrically Erasable Programmable Read Only Memory
EKG Elektrokardiogramm, elektrische Herzaktivität
EPS Elektrik-Potential-Sensor für kapazitive Biosignalableitung
FEM Finite Elemente Methode, numerische Feldberechnung
FIR Finite Impulse Response
FIFO First In First Out- Speicher, auch als Ringspeicher bekannt
FPGA Field Programmable Gate Arrays, Programmierbare Logik-IC’s
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GPL General Public License
GUI Graphical User Interface
g Transkonduktanz (g=u/i)
g.USBamp Biosignalverstärker von gtec für 16-kanalige EEG-Messungen
g(t) Impulsantwort im kontinuierlichen Zeitbereich
g(n) Impulsantwort im diskreten Zeitbereich
G (z) := G z-Übertragungsfunktion G (z) = Y (z) / X (z)
GV (z) := GV z-Übertragungsfunktion zwischen zwei Störsignalen
GW (z) := GW z-Übertragungsfunktion eines Wiener-Filters
GW0 (z) := GW0 Nicht kausale z-Übertragungsfunktion eines Wiener-Filters
Hb Hämoglobin
HbO2 Oxigeniertes Hämoglobin, mit Sauerstoff angereichert
HHb Desoxigeniertes Hämoglobin, sauerstoffarm
Hkt Hämatokrit: Prozentualer Anteil der Blutzellen
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IC Integrated Circuit
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IIR Infinite Impulse Response, bei rekursivem diskreten System
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~J Vektor der Stromdichte
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k Faktor zur Vergrößerung der Störsignalamplitude Anhang 7.1
k Elektrische spezifische Leitfähigkeit
kGew Faktor für Gewebeabsorption in Formel 2.12
kBlut Faktor für Blutabsorption in Formel 2.13
ksps Kilo Samples Per Second, Abtastrate von Messsystemen
LTV Light-to-Voltage-Converter (SMD-Photodiode mit
integriertem Transimpedanzverstärker)
M Filterordnung, Anzahl Verzögerungsglieder im Filter mit Gs
MATLAB MATrix LABoratory. Software von The MathWorks
n Brechungsindex, Brechzahl z.B. der Luft
nMedium Brechzahl des lichtdurchlässigen Mediums
~n Normalenvektor
[n] n∈Z Argument der diskreten Zeit
N Filterordnung, Anzahl Verzögerungsglieder im Filter mit Gw
~∇ Nabla-Operator
n˜ Wellenzahl in der optischen Spektroskopie
O2 Sauerstoff
OPV Operationsverstärker, Regelverstärker
P Kreuzkorrelationsvektor zwischen
Referenzsignal und Eingangssignal des adaptiven Filters
PC Druckänderungssignal (Pressure Changes) für die Pulsmessung
PD Photodiode als Sensor der Lichtintensität
PPG Photoplethysmogramm, optisches gemessenes Pulssignal
aufgrund von Volumenänderung des Blutes
Qi =ˆ− ρ˙ Zeitliche Änderung der Raumladungsdichte
rPPG Remote PPG, berührungslose Pulsmessung mit RGB-Kamera
Ruhe-PPG Bei ruhendem Probanden gemessenes PPG
R Realteil der Impedanz, Ohmscher elektrischer Widerstand / Ω
< Ratio, Kenngröße aus Messung der Lichtintensitäten
bei der Pulsoximetrie
R [n] Stochastische Variablen Referenzsignal, mit Störung korreliert
r [n] Stichprobe der stochastischen Variablen Referenzsignal
RekTP Rekonstruktions-Tiefpass
|ZTA| Betrag der Transimpedanz im LTV
S1; e f f ; 2s[n] Zeitlicher Verlauf des 2s-Effektivwertes von s1 [n]
SD-Karte Engl.: Secure Digital Memory Card, Datenspeicher
SE Schwingungserreger, Typ: Bodyshaker
SEM Rastersekundärelektronenmikroskop
SMD Surface-mounted devices, Elektr. Bauelemente ohne Draht
s [n] Nutzsignal, deterministischer Signalanteil
S (z) := S z-transformiertes zeitdiskretes Nutzsignal im z-Bildbereich
Sˆ (z) := Sˆ Schätzung des zeitdiskreten Nutzsignals im z-Bildbereich
sˆ [n] Schätzung des zeitdiskreten Nutzsignals mit ggf. restlichen
stochastischen Signalanteilen
SNR Engl.: Signal to Noise Ratio, Signal-Rausch-Abstand
oder auch Signal-Rausch-Verhältnis
SO2 Sauerstoffsättigung allgemein
SaO2 Arterielle Sauerstoffsättigung (Messung in arterieller
Blutprobe)
SpO2 Pulsoxymetrisch gemessene Sauerstoffsättigung
(quasi-arteriell)
SvO2 Venöse Sauerstoffsättigung
SV Schlagvolumen, pro Herzschlag von linker Herzkammer
ausgeworfenes Blutvolumen
UART Universal Asynchronous Receiver Transmitter
serielle Schnittstelle 3, 3V . . . 5V-Pegel
TFDHM Zeitabhängige Halbwertsbreite (engl.: Full Duration at
Half Maximum)
TStoer Dauer der Störphase in Kapitel 6.8.6
τR Signallaufzeit zwischen der physikalischen Störgröße V (z)
und dem Referenzsignal R (z)
τS1, S2 = τS1 − τS2 Zeitverschiebung zwischen den Nutzsignalen der zwei
baugleichen Pulssensoren
τV Zeitverschiebung an GS nach Abbildung 6.7
US Effektivwert des Nutzsignals
UV Effektivwert des Störsignals
Ue,e f f Effektivwert des Fehlersignals E [n] eines Schätzers
UREF Referenzspannung für Biosignalmessungen am
g.USBamp-Verstärker
UR,e f f 2s-Effektivwert der Stichprobe r [n] des Referenzsignals
UGL Gleichtaktstörspannung am EKG-Verstärker
US Unbekanntes (nachzubildendes) System, Übertragungsfunktion
v [n] Störsignal, stochastischer Signalanteil (Stichprobe, Abtastwerte)
V [n] Stochastische Variablen Störsignal
V (z) := V z-transformiertes zeitdiskretes Störsignal im z-Bildbereich
w Gewichtsvektor bzw. Wichtungsfaktoren beim adaptiven Filter
w Welligkeit, Quotient aus Effektivwert des
Wechselanteils zum Gleichanteil eines Signals
ω Kreisfrequenz (omega) ω = 2 ·pi · f
X Imaginärteil der Impedanz Z
{x [n]}n∈Z Sequenz von Zufallsvariablen
x [n] Zeitdiskretes Eingangssignal eines Systems (Stichprobe, Samples)
X [n] Stochastische Variablen Eingangssignal X [n] = s [n] +V [n]
X (z) := X Eingangssignal im z-Bildbereich, zeitdiskret
X [n] Mehrkanaliges Eingangssignal (Signalvektor)
Y [n] Stochastische Variablen Ausgangssignal eines Systems
y [n] Ausgangssignal eines zeitdiskreten Systems (Stichprobe)
yˆ [n] Schätzung des Ausgangssignales mit einem Softwarealgorithmus
Y [n] Mehrkanaliges Ausgangssignal (Signalvektor)
Z0 Grundimpedanz (Transferimpedanz) des biologischen Gewebes
|Z|BG Blutgefäßwiderstand
Z Impedanz, komplexer Wechselstromwiderstand
DZPuls Vom Pulsschlag modulierte Impedanzänderung
z−D Verzögerungsglied im z-Bildbereich auch z−N
µ Konvergenzparameter bei adaptivem Filter
µa Absorptionskoeffizient
µa, Gew, rem Absorptionskoeffizient Gewebe bei Lichtremission
µa, Blut, rem Absorptionskoeffizient Blut bei Lichtremission
µs Streukoeffizient
µt Totaler Schwächungskoeffizient
1. Einleitung
1.1. Vorwort und Motivation
In der Medizin und speziell in der Sportmedizin sollen oftmals der Gesund-
heitszustand eines Patienten oder der Grad der Belastbarkeit eines Sportlers
untersucht werden. Der Trend zur Überwachung der Körperfunktionen setzt
sich zunehmend auch im Freizeitsport und sogar im normalen Alltag durch.
Dazu können mit medizintechnischen Messgeräten physiologische Kenngrö-
ßen wie z.B. die Pulsfrequenz, der Blutdruck, die Sauerstoffsättigung des Blu-
tes, die Sauerstoffaufnahme oder der Atemvolumenstrom erfasst und vom Be-
nutzer selbst, einem Arzt oder Sportmediziner ausgewertet werden.
Der Puls beschreibt in der Medizin überwiegend qualitativ die mechanischen
Auswirkungen von Herzaktionen. Als Puls wird im Allgemeinen sowohl die
Pulsfrequenz als auch die Qualität dieser Impulse (z.B. „weicher“, „schwa-
cher“ oder „schwirrender“ Puls) bezeichnet. In dieser Arbeit werden die Be-
griffe Puls oder Herzrate nur im Sinne der Pulsfrequenz (Anzahl der Herz-
schläge pro Minute) verwendet. Die Pulsfrequenz ist eine wichtige und noch
relativ leicht verständliche Messgröße, mit deren Hilfe bereits Aussagen über
den Zustand eines Patienten oder den Grad der Belastung eines Sportlers ge-
troffen werden können. Die Berechnung der Herzratenvariabilität (siehe auch
Kapitel 1.3) ist direkt aus dem Pulssignal möglich [Elgendi12]. Hieraus lassen
sich detailliertere medizinische Aussagen ableiten, was den Nutzen eines Ge-
rätes zur Pulsfrequenzmessung erhöht. Der Blutdruck und das Herzzeitvolu-
men sind weitere sehr interessante Messgrößen, aber nicht direkt aus der Puls-
frequenz ableitbar. Es müssen neben der Pulsfrequenz weitere physiologische
Kenngrößen bekannt sein, um den Gesundheits- oder Belastungszustand eines
Menschen differenziert beschreiben und bewerten zu können. Die Technik der
am Markt erhältlichen Pulsmessgeräte wurde in den letzten Jahren stark weiter
entwickelt. Allgemein besteht aber das Problem, dass die Messung störungs-
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anfällig ist. Medizinisch aussagekräftige und reproduzierbare Messergebnisse
lassen sich bei den etablierten Pulsmessmethoden oftmals nur erreichen, wenn
bestimmte Messbedingungen eingehalten werden. Je nach Messverfahren sind
verschiedene Dinge zu beachten. Zum Beispiel muss der Patient für eine medi-
zinisch relevante Puls- und Blutdruckmessung mit einer Blutdruckmanschette
sitzen oder liegen, damit der Messort (Arm, Bein, Handgelenk) in Ruhe befind-
lich ist. Vor der Messung sollte er sich drei bis fünf Minuten ausruhen, kei-
ne anstrengenden Tätigkeiten ausgeführt haben oder Medikamente, Alkohol,
Nikotin oder andere den Blutdruck beeinflussende Substanzen eingenommen
haben. Sehr wichtig ist zum Beispiel, dass sich das Blutdruckmessgerät auf Hö-
he des Herzens befindet, da sonst der statische Druck des Blutes im Körper die
Messergebnisse verfälscht. Abweichungen um±20 mmHg sind leicht möglich.
Bei Pulsmessmethoden, die mit Elektroden an der Körperoberfläche auftreten-
de Biopotentiale ableiten, werden zum Beispiel Einweg-Klebeelektroden am
Körper angebracht, damit möglichst definierte Ankoppelbedingungen gegeben
sind.
Weiterhin muss sich die Person während der Messung möglichst ruhig ver-
halten, da sich durch Bewegung die Ankopplung der Elektroden verändert.
Das verursacht in der Regel große Bewegungsstörsignale. Eine kontinuierli-
che Pulsmessung z.B. bei Sportlern ist aufgrund der Störproblematik besonders
schwierig, da durch die Bewegung ständig Störungen auftreten, die das Mess-
signal verfälschen.
Zur Messung der Pulsfrequenz im Sport hat sich ein Messgerät am Markt durch-
gesetzt, welches das Elektrokardiogramm an der Brustwand ableitet und dann
über die Auswertung der gemessenen Zeitfunktion die Pulsfrequenz berech-
net. Das Messgerät besteht aus einem Gurt, der zwei Elektroden am Oberkör-
per an die Haut drückt. Das Messergebnis wird dann zu einem Anzeigegerät
z.B. eine Uhr oder Tachometer übertragen. Der große Vorteil dieses sogar was-
serdichten Brustgurtes ist der sehr geringe Energieverbrauch und die relativ
störungsarme Pulsfrequenzmessung. Diesem Messgerät kommt zugute, dass
die Messtechnik zur Ableitung eines Elektrokardiogramms sehr gut erforscht
ist und viele spezifische Probleme bereits gelöst sind. Zur Störunterdrückung
und Mustererkennung beim EKG wurden und werden zahlreiche Algorithmen
entwickelt. Die Elektroden für den Körperkontakt sind Gegenstand der For-
schung.
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1.1. Vorwort und Motivation
Obwohl der Brustgurt einen technisch ausgereiften Stand hat, ist dessen Ak-
zeptanz bei Sportlerinnen und Sportlern nicht immer hoch, da der Gurt beim
Sport am Oberkörper als störend empfunden wird. Bei Marathonläufern wur-
den sogar Bereiche der Brust mit Pflaster beklebt, damit die Haut durch den
Gurt nicht aufgerieben wird.
Seitdem Smartphones in großen Stückzahlen vertrieben werden, hat auch der
Markt für tragbare Messtechnik zur Überwachung von Körperfunktionen einen
starken Zuwachs erfahren. So gibt es inzwischen zahlreiche verschiedene, zum
Teil auch sehr preiswerte Armbänder und Uhren zur Pulsmessung, die draht-
los mit Smartphones kommunizieren.
Die Daten werden auf dem Smartphone verarbeitet und Messergebnisse an-
gezeigt. Damit können Sportler und im Prinzip jeder interessierte Anwender
seine Pulsfrequenz und mittels integriertem Beschleunigungssensor auch die
körperliche Bewegung überwachen. Zum Teil können die gemessenen Daten
auch auf Großrechner in eine so genannte „cloud“ übertragen und dort aus-
gewertet werden. Das bietet grundsätzlich die Möglichkeit, eine medizinische
Datenbank aus einer Vielzahl von verschiedenen Probanden und Umgebungs-
bedingungen zu erstellen. Die modernen Pulsmessuhren können aber nicht bei
Tätigkeiten verwendet werden, bei denen die Finger oder Hände viel bewegt
werden müssen. Hier versagt die Messung nach maximal zehn Sekunden. So
ist z.B. für Fahrradfahrer, Kletterer, Schwimmer, Rettungskräfte oder eventu-
ell auch Bauarbeiter eine alternative Lösung gefragt. Großer Forschungsbedarf
besteht allgemein im Bereich der störungsminimierten Ankopplung von Sen-
soren an die Haut und bei einer intelligenten Unterdrückung von Störsignalen,
welche durch äußere1 und auch innerer Störsignalquellen2 verursacht werden.
Bei den äußeren und inneren Störsignalquellen wird nach technischen und bio-
logischen Ursachen unterschieden.
1Hiermit sind alle Störungen gemeint, die von außen auf das Messgerät wirken wie z.B. Be-
schleunigungen, Umgebungslicht oder Temperaturdriften.
2Hiermit sind alle Störungen gemeint, die vom Körper selbst ausgehen und die Messung
beeinflussen. Einige Beispiele sind Muskel- und Sehnenbewegung, unregelmäßiger oder
schwacher Herzschlag oder durch niedrige Temperaturen zum Teil verschlossene Blutge-
fäße.
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1.2. Inhalte der Arbeit
Gegenstand dieser Arbeit ist die Entwicklung und Untersuchung von Metho-
den, die zur Messung der Frequenz des Herzschlages unter schwierigen Mess-
bedingungen geeignet sind. Nach einer umfangreichen Einführung in die The-
matik „Nichtinvasive Messung der Pulsfrequenz“ in den Kapiteln 1 und 2 wird
in Kapitel 3 die Signalqualität von drei verschiedenen Methoden zur Messung
der Pulsfrequenz am Unterarm untersucht und verglichen. Mit dem Vergleich
der Signalqualität in Ruhe und bei schwierigen Bedingungen, d.h. bei Bewe-
gung mit entsprechenden Störungen, wird in Kapitel 3 die Frage beantwortet,
mit welcher Methode das beste Nutz-Störsignal-Verhältnis erreichbar ist. Zwei
von drei untersuchten Verfahren zur Pulsfrequenzmessung sollten für die wei-
tere Arbeit ausgeschlossen werden. In Kapitel 4 wird sich mit der Auswahl des
Messortes für die Pulsmessung beschäftigt. In Kapitel 5 wird ein selbst ent-
wickeltes und tragbares Sensorsystem beschrieben. Es folgt eine Diskussion,
wie gut welche der gesetzten Ziele bei der Sensorentwicklung erreicht werden
konnten. Im Kapitel 6 wird die Theorie zur Störsignalunterdrückung mittels di-
gitaler Signalverarbeitung behandelt. Es wird ein neuer Ansatz zur Schätzung
eines mit der Störung korrelierten Referenzsignals und ein Algorithmus zur
Störsignalunterdrückung vorgestellt und deren Funktion untersucht.
In Kapitel 7 werden die Eigenschaften eines adaptiven Filters zur Unterdrück-
ung von Störsignalen untersucht. Es wird anhand von praxisnah simulierten
und von gemessenen Datensätzen erprobt, wie gut die Unterdrückung von
Störsignalen funktioniert. Mit dem entwickelten Messsystem sollen im Zeit-
bereich Bewegungsstörsignale unterdrückt und im Idealfall die Form des un-
gestörten Pulssignals rekonstruiert werden können. In Kapitel 8 wird eine Zu-
sammenfassung und ein Ausblick gegeben. Die in der Arbeit entwickelte Hard-
und Software wurde nachvollziehbar dokumentiert.
1.3. Herzratenvariabilität
Die Herzfrequenzvariabilität oder auch Herzratenvariabilität3 kann aus dem
Zeitverlauf der Pulsfrequenz bestimmt werden und ist eine medizinisch inter-
essante Messgröße [Rossbach]. Das Herz eines gesunden und sogar in Ruhe
3Engl. HRV: heart rate variability
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befindlichen Menschen schlägt nicht exakt mit konstanter, sondern mit dezent
variabler Frequenz. Dies ist sinnvoll, da der Organismus und damit auch das
Herz unter ständigem Einfluss externer und interner Einflüsse steht. Es muss
sich an die veränderlichen physischen und psychischen Bedingungen anpas-
sen. Wegen dieser Anpassungen sind die messbaren PPG-Pulssignale nicht pe-
riodische Signale. Quasiperiodische Signalausschnitte treten auch unter idealen
Bedingungen nur über die Zeitspanne von wenigen Herzschlägen auf.
Zitat [Curic08] S. 5: “Das autonome Nervensystem steuert unsere Organfunk-
tionen und besteht aus zwei, meist gegensätzlich arbeitenden Anteilen: Dem
Sympathikus mit seiner aktivierenden, für Kampf- und Fluchtreaktionen ver-
antwortlichen Wirkung, sowie dem Parasympathikus, der in Ruhephasen ak-
tiv ist und vornehmlich Regenerationsprozesse ermöglicht. Auch die [Pump]-
leistung des Herzens wird von den beiden Antagonisten gesteuert. Unter Sym-
pathikuseinfluss kommt es zu einer Frequenzsteigerung, während die Herzfre-
quenz unter parasympathischem Einfluss abnimmt.
Der Parasympathikuseinfluss zeigt sich jedoch auch in einer Zunahme der Un-
regelmäßigkeiten, während der Sympathikus eine geringere Varianz in der Herz-
schlagfolge bewirkt.“ Aus der Veränderung der Herzfrequenz, die von Schlag
zu Schlag4 gemessen wird, lässt sich die Herzratenvariabilität bestimmen. In
der Forschung werden verschiedene mathematische und statistische Methoden
auf die Messdaten angewendet und den errechneten Zahlenwerten physiologi-
sche Effekte zugeordnet. Die Anzahl der wissenschaftlichen Veröffentlichun-
gen zu diesem Thema ist sehr groß. [Kirstein02] untersuchte z.B. wie sich die
Belastungsintensität bei Bewegung auf einem Fahrradergometer auf die Mit-
telwerte der Herzfrequenzvariabilität auswirkt. In [Brueggemann93] ist zum
Beispiel zu lesen, dass die HRV als eine Messgröße verwendet wird, um die
Funktionen des autonomen Nervensystems unter einer Vielzahl von experi-
mentellen und klinischen Bedingungen zu erforschen. Die HRV ist ein Maß
für die allgemeine Anpassungsfähigkeit des Organismus an innere und äußere
Reize und deren Wechselwirkung auf die Herz-Kreislauf-Aktivität [Lu05]. Die
Berechnung der HRV-Parameter kann zum Beispiel anhand von Kurz- oder
Langzeitaufzeichnungen eines EKGs erfolgen. Es ist wichtig, dass bei der au-
tomatischen Auswertung Fehler wie Extrasystolen oder Arhythmien erkannt
4Übliche Kennzeichnung RR: Zeitabstand von R-Zacke zu R-Zacke
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und eliminiert werden. Andererseits sind diese Fehler 5 gleichzeitig eine wich-
tige Information, um Fehlfunktionen des Herzens zu erkennen. Laut [Schulz02]
spielt die Herzratenvariabilität im professionellen Sport eine wichtige Rolle. In
der Geburtshilfe ist sie ein Indikator der Sauerstoffversorgung des ungebore-
nen Kindes [Sampler57].
Sie wird weiterhin zur frühen Erkennung von multiplem Organversagen bei
septischen Patienten [Pontet03] oder auch zur Früherkennung einer koronaren
Herzkrankheit oder Arteriosklerose6 [Bigger95], [Carney2000], [Lichtman08]
verwendet. Der Verlust der HRV ist ein starkes Anzeichen für die Sterbewahr-
scheinlichkeit (Mortalität) bei Patienten nach einem Herzinfarkt oder mit Herz-
insuffizienz, aber auch bei Diabetes mellitus (DM) - Patienten [Rusu08]. Bei den
gemessenen EKG-Signalen handelt es sich um zeit- und wertdiskrete Signale,
die jedoch wegen der HRV und diversen Störeinflüssen nicht periodisch sind.
Analysen der gemessenen EKG-Daten erfolgen im Zeitbereich (time-domain).
Ausgehend von der Abtastfrequenz wird die Pulsfrequenz aus dem EKG7 er-
mittelt. Die zeitlichen Abstände der Herzschläge werden mit Hilfe einer QRS-
Komplex-8 oder einer R-Zacken-Erkennung bestimmt. Im einfachsten Fall kann
die HRV als Zeitfunktion der RR-Zeitintervalle in Millisekunden dargestellt
werden. Es kann nach Umrechnung der Zeitabstände in Frequenzen die Häu-
figkeitsverteilung der gemessenen unterschiedlichen Pulsfrequenzen aus ei-
nem bestimmten Zeitraum ermittelt und dargestellt werden. Als Parameter
können im Zeitbereich zum Beispiel der arithmetische Mittelwert der Pulsfre-
quenz und die Streuung berechnet werden. Auch im Frequenzbereich9 wer-
den Analysen durchgeführt und es ist möglich, verschiedene Parameter für ei-
ne Bewertung der HRV zu berechnen. Es wird aus der HRV-Zeitfunktion glei-
tend das Leistungsdichtspektrum10 berechnet. Benachbarte Frequenzen wer-
den zu bestimmten Bereichen zusammengefasst und diesen Bereichen dann
typische physiologische Effekte zugeordnet. Die HRV-Zeitfunktion ist, physio-
logisch bedingt, ein stochastisches Signal.
5aus Sicht der HRV-Messung
6Engl. CHD: coronary artery disease and depression
7z.B. bipolare Ableitung Einthoven I, rechter Arm – linker Arm
8z.B. mit dem Pan-Tompkins Algorithmus
9Engl.: frequency domain
10Engl. PSD: power density spectrum
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Laut [Kramme13] S.141 sind Störsignale ein großes Problem bei der Erfassung
von Biosignalen. Sie sind dem Nutzsignal überlagert und die Amplituden des
Störsignals können um ein Vielfaches größer als die des Nutzsignals sein. Es
sind unerwartete oder unerwünschte Messwerte, deren Ursache oder Signal-
quelle oftmals nicht bekannt ist. Häufig treten sie nur sporadisch auf und las-
sen sich nicht reproduzieren. Sporadisch auftretende Störsignale werden auch
als Artefakt bezeichnet. Diese Störungen lassen sich kaum vermeiden oder au-
tomatisch entfernen, wenn die Störsignalquelle unbekannt ist. In der klinischen
Praxis oder Forschung wurden Artefakte oft manuell bei der Auswertung der
Datensätze entfernt. Störsignale werden in der Literatur [Strittmatter11] S.74
auch nach technischem und biologischem Ursprung unterschieden.
Technisch bedingte Störsignale lassen sich durch Optimierung und Weiter-
entwicklung der medizinischen Messtechnik vermeiden. Zu solchen Störun-
gen werden zum Beispiel bei einer EEG-Messung elektromagnetische Störfel-
der in der Umgebung, Elektrodenprobleme, Schirmungs- oder Masseprobleme,
Kabelkontakt- oder Kabelführungsprobleme gezählt. Auch Bedienfehler wie
z.B. eine falsche Anbringung der Elektroden, das Vertauschen von Messkanä-
len oder die Wahl falscher Verstärkereinstellungen kann zu technisch bedingten
Störungen gezählt werden.
Die biologisch verursachten systematischen Störungen können eventuell mit
einem Referenzsensor erfasst und mit Hilfe eines Störeinkoppelmodells elimi-
niert werden. Zu diesen Störungen lassen sich zum Beispiel bei einer EEG-
Messung das EKG, das Schwitzen der Haut unter und zwischen den Mess-
elektroden, des Pulsieren der Arterien am Kopf zählen.
Die technisch oder biologisch verursachten Artefakte sind hingegen kaum
vermeidbar. Solche zufälligen Störungen werden zum Beispiel bei der EEG-
Messung durch Kabelartefakte oder unsymmetrische Änderung der Elektro-
denhalbzellspannung verursacht.
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Es lässt sich oft nur durch Wahl eines geeigneten Messortes, angepasstes Ver-
halten des Probanden oder mit Hilfe einer intelligenten Störsignalunterdrück-
ung eine verbesserte Signalqualität erzielen. Wenn die Ursachen der Störung
bekannt und modellierbar sind, bestehen gute Chancen für eine erfolgreiche
Unterdrückung der Störsignale. In Tabelle 1.1 wurden einige typische Störquel-
len bei der Messung von Biosignalen zusammengefasst und nach elektrischem
und nichtelektrischem Ursprung untergliedert.
Tabelle 1.1.: Liste von Störquellen bei der Biosignalableitung
Störquellenart Wirkungen
Elektrische Störquellen 50 Hz-Störungen durch Netzleitungen, Lampen, el. Geräte
HF-Einstreuung durch Mobilfunkgeräte, Schaltvorgänge
Statische Aufladung durch Schuhe, Kleidung
Polarisationseffekte an Elektroden
Rauschen der Elektroden und Elektronik
Kabelbrüche
Überlagerte Biopotenziale durch Atmung, Sprechen,
Muskelbewegungen, Schweiß z.B. an Elektroden
Nichtelektrische Störquellen, Temperaturdriften
physiologische bzw. Schlechte Ankopplung des Sensors an die Haut durch
biologische Störeinflüsse Flüssigkeiten, Haare oder Luftspalt
Umgebungsgeräusche, Umgebungslicht
Falscher Messort der Sensorik z.B. bei Blutdruckmessung
Bewegungen der Kabel (Kapazitätsänderungen)
Relativbewegung zwischen Sensor und Haut
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Messung der Pulsfrequenz
In diesem Kapitel wird in Abbildung 2.1 eine Übersicht zu bekannten nichtin-
vasiven Pulsmessmethoden gegeben. Es gibt eine Vielzahl von Möglichkei-
ten zur Bestimmung der Pulsfrequenz. Die Übersicht erhebt daher keinen An-
spruch auf Vollständigkeit. Die Messmethoden wurden nach dem Messwandler-
prinzip untergliedert. Alternativ wird in der Literatur auch nach Messverfah-
ren mit oder ohne Verwendung von Hilfsenergie oder allgemein nach Nutzung
der elektrischen oder mechanischen Aktivität des Herzens untergliedert. Die
vier, mit einem fett gedruckten Rahmen, markierten Messmethoden wurden
in dieser Arbeit angewendet (siehe Abbildung 2.1). Das EKG diente stets als
zeitliche Referenz für den Herzschlag. In Kapitel 3 wird die Signalqualität der
verwendeten Sensoren verglichen. In diesem Kapitel werden die Grundlagen
zu den angewendeten Messverfahren erläutert. Es werden weiterhin Vor- und
Nachteile bei der Anwendung der drei Verfahren diskutiert. Diese Methoden
zur Pulsfrequenzmessung wurden ausgewählt, weil der technische Aufwand
relativ gering und die mobile Anwendung der Sensoren möglich ist. Zu Beginn
der Arbeit sollte ein am Arm tragbares Gerät zur Messung der Pulsfrequenz
entwickelt werden, das auf der Impedanzmessung basiert. Im Laufe der Arbeit
wurden dann weitere Sensoren mit besseren Eigenschaften in die Untersuchun-
gen einbezogen.
Die wahrscheinlich älteste Methode zur Bestimmung der Pulsfrequenz ist die
Palpation. Hierbei wird durch Betasten des Körpers der Puls gefühlt und die
Anzahl der Pulsschläge pro Minute gezählt. Der ortsabhängige optimale An-
druck zum Fühlen des Pulses wird hierbei empirisch justiert. Im alternativ-
medizinischen Bereich wird sogar ein Pendel als Diagnoseinstrument verwen-
det. Es konnten keine Quellen mit einem wissenschaftlichen Nachweis über ein
objektives physikalisches Funktionsprinzip dieser Methode gefunden werden.
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Die Pulsfrequenz ist eine nicht direkt messbare Größe. Es werden immer physi-
kalische Größen wie der Druck, das elektrische Potential (EKG), die elektrische
Impedanz (IPG), der Photostrom (PPG) oder die Schallintensität (Flussmessung
mit Ultraschall), eine Frequenzverschiebung (Ultraschalldoppler) oder andere
Größen gemessen. Die Pulsfrequenz wird aus der vom Herzschlag abhängigen
Änderung dieser Größen abgeleitet.
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Abbildung 2.1.: Möglichkeiten zur nichtinvasiven Pulsfrequenzmessung.
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2.1. Das Elektrokardiogramm
2.1.1. Allgemeine Informationen zur EKG-Ableitung
Das Elektrokardiogramm (EKG) grenzt sich von anderen Verfahren zur Mes-
sung der Pulsfrequenz ab, da es auf der elektrischen Aktivität des Herzens ba-
siert. Die Pulsfrequenz lässt sich aus dem EKG sicher bestimmen. Die Metho-
den und die Technik zur Ableitung des Elektrokardiogramms werden in zahl-
reichen Büchern wie [Thews07] S.204 ff., in [Oehler09] S.4 ff., in [Heuer11] S.11
ff., in [Vollmer10] S.49 ff., in [Bolz02] S.131 ff. und sehr ausführlich in [Elter01]
S.17, S.39 ff. behandelt. In diesem Kapitel sollen nur ein Überblick zur Messung
des EKGs gegeben und interessante Trends vorgestellt werden.
Die Ursache für das EKG ist die Ausbildung, Verteilung und Rückbildung der
elektrischen Erregung des Herzens. Die zeitlichen Änderungen von Amplitude
und Richtung von Strömen bzw. elektrischen Feldern im Körpergewebe führen
zu Potentialdifferenzen, die zwischen verschiedenen Stellen der Körperober-
fläche gemessen werden können. Das EKG enthält Frequenzanteile im Bereich
0, 5 Hz ≤ f ≤ 100 Hz. Das EKG hat je nach Art der Ableitung eine typische
Form und es wurden die P-Welle, die Q-, R-, S-Zacke und die T-Welle defi-
niert. Zur Messung der Pulsfrequenz ist die R-Zacke im QRS-Komplex inter-
essant. Die R-Zacke markiert den Startzeitpunkt der Kontraktion der Ventri-
kel. Der QRS-Komplex hat die größte Signalleistung, was für eine automati-
sierte Erkennung1 der R-Zacken vorteilhaft ist. Die elektrischen Signale wer-
den in der Regel mit Elektroden (siehe Kapitel B.3.1) zweiter Art an der Haut-
oberfläche abgeleitet. Elektroden zweiter Art sind in der Regel Silber - Silber-
chlorid - Elektroden (Ag/AgCl). Die Fixierung der Elektroden an der Haut
kann durch Ansaugen mit Unterdruck bei Mehrwegelektroden oder mit An-
kleben bei Einwegelektroden erfolgen. In [Peter11] wurde ein Sensorsystem
EREC-II in einen Handschuh integriert, das die Pulsfrequenz mit einem EKG-
Brustgurt an der Brustwand misst.
Ein interessanter aktueller Trend wird in [Prance08] vorgestellt. Hier wird ein
Elektrik-Potential-Sensor (EPS) vorgestellt, mit dem sich passiv und berüh-
rungslos Biopotenziale vom Körper mittels kapazitiv gekoppelter Elektroden
ableiten lassen. In den Messergebnissen wurde ein EKG gezeigt, das in einer
1z.B. mit dem Pan-Tompkins Algorithmus
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ungeschirmten Umgebung mit einem Abstand von 10 cm zwischen Elektrode2
und Körper durch die Kleidung hindurch gemessen wurde. Die Koppelkapa-
zität betrug nach Berechnungen von Prance C ≈ 0, 1 pF. Auch in [Oehler09]
und [Heuer11] werden Möglichkeiten zur kapazitiven Ableitung eines EKGs
vorgestellt.
Ein weiterer Trend sind textile Elektroden, die in ein T-Shirt oder auch in einen
Autositz integriert werden können [Gnewuch13]. Hiermit wird der Tragekom-
fort gegenüber einem Brustgurt wesentlich verbessert. Im Rahmen dieser Ar-
beit wurden textile Elektroden für die Pulsmessung unter Bewegung mit ande-
ren Elektrodentypen verglichen [Guttke12].
Ein älterer interessanter Ansatz zur Verringerung der Übergangsimpedanz zwi-
schen Elektrode und Haut wurde von [Griss04] veröffentlicht. Hier wurden
„Spiked Biopotential Electrodes“vorgestellt, deren Oberfläche aus vielen schar-
fen Mikronadeln besteht. Diese Ag/AgCl-Elektroden können trocken, d.h. oh-
ne ein Elektrodengel verwendet werden, da die Mikronadeln leicht durch die
hochohmige Epidermis stechen. Das Eindringen der Mikronadeln in die Epi-
dermis bewirkt im Vergleich zu einer flachen Metallelektrode eine große Kon-
taktfläche mit gleichmäßigem Andruck an die Haut und eine verringerte Elek-
trodenimpedanz. In Abbildung 2.2 wird die Aufnahme einer Mikronadelelek-
trode mit einem Rastersekundärelektronenmikroskop (SEM) gezeigt. Die Na-
deln haben einen Durchmesser von 40µm und eine Länge von 160µm. Der
Nachteil dieser Elektroden ist eine minimale Verletzung der Haut, was zu einer
Infektion führen kann. Aus diesem Grund haben sich diese Elektroden trotz
guter elektrischer Eigenschaften praktisch nicht durchgesetzt.
Abbildung 2.2.: Teilansicht einer Mikronadel-Elektrode, nach [Griss04].
2Elektrodenkdurchmesser 2 cm
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2.1.2. Störbeeinflussung bei der EKG-Ableitung
Eine große Herausforderung bei der EKG-Ableitung ist die Unterdrückung un-
vermeidlicher Störsignale. Diese können zum Beispiel durch eine kapazitive
oder induktive Kopplung des Körpers und der Messtechnik zum Energiever-
sorgungsnetz entstehen. Die Störsignale können erheblich größer als das EKG-
Nutzsignal sein. Diese Problematik wird durch den Einsatz von symmetrisch
aufgebauten Instrumentenverstärkern mit hohem Gleichtaktunterdrückungs-
faktor (CMRR) und durch aktive Abschirmung von Messkabeln gut beherrscht.
Die Einkopplung von induktiven Störungen lässt sich durch einen großen Ab-
stand zur Störsignalquelle oder maßgeblich durch das Verdrillen der Signal-
leitungen vermeiden. Bei den induktiven Störungen sind noch Verbesserungen
möglich, da die von leitfähigen Messkabeln und dem Körper umschlossene Flä-
che nicht zu Null werden kann. Das Verdrillen erreicht bei der Ankopplung der
Messkabel an den Körper und die Gliedmaßen seine Grenze. Hier ist oft nur ein
ausreichend großer Abstand zu induktiven Störquellen oder eine magnetische
Abschirmung die Lösung des Problems. Auch eine rein kapazitive Kopplung
(nicht galvanisch) wie beim Elektrik-Potential-Sensor löst dieses Problem nicht.
In [Vollmer04] werden Einschränkungen und Ursachen für Störsignale bei der
EKG-Ableitung wie folgt diskutiert:
1. Bei Lageänderungen und Bewegungen von Gliedmaßen kommt es zu me-
chanischen Verschiebungen der Elektrode. Das elektrochemische Gleich-
gewicht, das heißt die Halbzellspannung stellt sich neu ein. Wenn dieser
Effekt unterschiedlich an den Messelektroden abläuft, werden Differenz-
störspannungen erzeugt, die der Instrumentenverstärker nicht reduziert,
sondern zusammen mit den Nutzsignalanteil verstärkt.
2. Durch Hebung und Senkung des Brustkorbs kommt es ständig zu einer
leichten Dehnung und Stauchung der Haut und insbesondere auch der
Hornschicht. Es ändert sich dadurch die Polarisation der Elektrolyt-Haut-
Grenzschicht, wodurch laut [Webster06] Differenzstörsignale verursacht
werden .
3. Wenn sich der Anpressdruck der Elektroden bei Bewegung verändert,
bewirkt dies in den Grenzschichten Elektrode/Elektrolyt und Elektro-
lyt/Haut veränderliche Potentiale. Ein geregelter Andruck wäre ideal,
wird aber in typischen mobilen Langzeitanwendungen mit Klebeelektro-
den nicht erreicht. Ein mit Elektrolytgel getränkter Schwamm zwischen
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Haut und Elektrodenmaterial schafft einigermaßen definierte Bedingun-
gen zwischen Haut, Elektrolyt und Elektrode. Ein Abheben und Lösen
der Elektrode von der Haut wird vermieden. In der Klinik erfüllen Napf-
elektroden diese Funktion.
4. Kapazitiv eingekoppelte Störströme, elektrostatische Aufladung durch Rei-
bung von Kleidung an der Elektrode und induktiv durch Magnetfelder in
die Leiterschleife (Kabel→Elektrode→Körpergewebe→Elektrode→Kabel)
induzierte Störspannungen verursachen Störsignale.
5. Da beim EKG Potentialdifferenzen gemessen werden, muss es immer min-
destens zwei Kontaktstellen am Körper geben. Ein miniaturisierter z.B.
als Uhr am Arm tragbarer kabelloser EKG-Sensor konnte daher noch nicht
entwickelt werden. Die Firma imec. vertreibt einen kleinen an der Brust
tragbaren ECG patch. Ähnlich wie ein Herzschrittmacher könnte ein ins
Herz implantierter Sensor die kleinstmögliche Realisierung sein.
Kapitel 1.4 enthält auch zutreffende Hinweise.
2.2. Messung von Druckänderungen
2.2.1. Allgemeine Informationen zur druckbasierten
Pulsfrequenzmessung
Die hier gemessenen Druckänderungen werden durch Querschnittsänderun-
gen der Arterien erzeugt. Diese Änderungen entstehen durch Druckwellen in
den Arterien, welche vom Herzschlag verursacht werden. Eine Vergrößerung
des Querschnitts der Arterien tritt auf, wenn sich eine Pulswelle mit höherem
Blutdruck durch die Arterien bewegt. Der Druck der Pulswelle liegt zwischen
systolischem und diastolischem Blutdruck. Die Variation des Druckes im Blut-
gefäß wird mechanisch durch das Körpergewebe auf den Pulssensor übertra-
gen. Das Sensorelement im Pulssensor ist eine Piezoscheibe, die bei mechani-
scher Krafteinwirkung elektrische Ladungen trennt bzw. verschiebt. Die zwei
Elektroden zur Ableitung der Ladungen bilden zusammen mit dem Piezokris-
tall als Isolator eine Kapazität. Diese wird zunächst durch die Ladungen auf-
geladen. Parallel geschaltete Widerstände wie z.B. ein Messverstärkereingang
entladen den Kondensator wieder. Dadurch hat der Sensor ein Hochpassver-
halten und kann nur Druck- bzw. Kraftänderungen messen.
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Erst durch Integration des gemessenen Signals kann die Druckzeitfunktion bzw.
das Pulssignal gemessen werden. Wenn der Sensor wie in Abbildung 2.3 mit ei-
nem Klettband am Finger befestigt wird, können Pulssignale mit gutem Signal-
Stör-Abstand (SNR) gemessen werden. Auch am Unterarm wurden gute Er-
gebnisse erzielt, wenn der Druckänderungssensor3 (PC) wie in Abbildung 2.4
direkt über einer größeren Arterie platziert wurde. An anderen Messorten wa-
ren die Messergebnisse nicht zufriedenstellend. Mit einem Dehnungsmessstrei-
fen (DMS) ließe sich die Druckzeitfunktion direkt messen. Aufgrund der Ergeb-
nisse in Kapitel 3 und der großen Querempfindlichkeit wurde die Druckmes-
sung in dieser Arbeit nicht weiter verfolgt. Abbildung 2.3 zeigt den Druckän-
S
A
A
Fpuls
F0
A
A A
AK
ca. 15 mm
Abbildung 2.3.: Druckänderungssen-
sor am Finger.
S
A
F0
A
A A
A
KK
ca. 60 mm
Abbildung 2.4.: Druckänderungssen-
sor am Unterarm.
derungssensor MLT1010/D von der Firma ADInstruments GmbH. Er wird be-
stimmungsgemäß mit einem Klettband an einem Fingerendglied befestigt und
umspannt viele kleine Arterien (Blutkapillaren). Der Druck innerhalb des Klett-
bandes ändert sich durch die Summe der pulsabhängig geweiteten Arterien im
Finger. Die verwendeten Abkürzungen in Abbildung 2.3 sind „K“ für Knochen,
„A“ für Arterie, „S“ für Druckänderungssensor, „F0“ für die vom Klettband
verursachte Kraft und „Fpuls“ für die pulsabhängige Kraft auf das Sensorele-
ment. In Abbildung 2.4 ist der Sensor am Unterarm angebracht. Über einen
kleinen Stößel auf dem Sensor übt vorrangig die Ausdehnung einer Arterie
Druck auf den Sensor aus. Die verwendeten Abkürzungen im Bild sind „K“
für Knochen, „A“ für Arterie, „S“ für Drucksensor und „F0“ für die Kraft, die
vom Klettband erzeugt wird.
3Engl. PC: pressure change
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2.2.2. Störbeeinflussung bei der Druckänderungsmessung
Nach den ersten Messungen mit dem Piezosensor MLT1010/D wurde festge-
stellt, dass die für eine Anwendung am Finger dimensionierte große Auflage-
fläche für Messungen am Unterarm ungeeignet ist. Es wurden mit diesem Sen-
sor am Arm kaum Druckänderungen gemessen. Die kleinen Kräfte von den
tiefer liegenden Blutgefäßen im Arm konnten kaum auf den Sensor übertra-
gen werden. Daher wurde in der Masterarbeit [Lohse11] ein optimierter akti-
ver Sensor für die Anwendung am Arm entwickelt, der in Kapitel B.1.3 kurz
vorgestellt wird.
Es ist immer notwendig, den Sensor fest mit dem Körper zu verbinden. Zur Be-
festigung am Arm, dem Finger oder der Stirn wurde ein Klettband verwendet.
So konnte der Sensor den Bewegungen des Körpers oder Fingers folgen. Wenn
der Sensor z.B. am Tisch befestigt und der Finger mit Muskelkraft darauf ge-
drückt wurde, war aufgrund der unvermeidbaren spontanen Bewegungen wie
Zittern keine Pulsmessung möglich. Die Bewegungsstörsignale waren wesent-
lich größer als die messbaren Pulssignale. Der Sensor war weiterhin sehr emp-
findlich gegen Schallwellen, Beschleunigungen und auch Temperaturschwan-
kungen.
Bei einer Pulsmessung am Unterarm neben dem Handgelenk in Ruhe erzeugte
allein die Bewegung eines Fingers so große Störsignale, dass keine Pulsmes-
sung mehr möglich war. Das ist ein wichtiger Grund, warum der Messort Un-
terarm nicht in jedem Falle geeignet ist.
Bei kräftigem Drücken eines Pulssensors oder einer Elektrode auf den Arm tra-
ten maximal Drücke bis p = 20 kPa auf, was p = 150 mmHg entspricht. Das be-
deutet, wenn der äußere Druck den systolischen Druck von z.B. p = 130 mmHg
übersteigt, werden die Arterien im Arm zugedrückt und der Blutfluss wird un-
terbrochen. Je nach Messort und dem lokalen statischen Blutdruck, kann der
Verschluss auch bei einem kleineren Druck des Sensors z.B. an der Stirn oder
bei einem größeren Druck z.B. am Fuß eintreten. Die elektrisch kapazitive und
induktive Störbeeinflussung konnte durch eine symmetrische Ankopplung der
Piezoscheibe an einen Instrumentenverstärker und kurze verdrillte Drähte (<10
mm) unterdrückt werden. Der Sensor musste mit optimalem Andruck mög-
lichst direkt über einer Arterie positioniert werden, um eine gute Nutzsignal-
qualität in Ruhe zu erhalten . Bei zu großem Andruck hat der Sensor das Blut-
gefäß sogar zugedrückt, so dass keine Pulsmessung mehr möglich war.
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2.3.1. Der Impedanzbegriff
Die Impedanz ist eine bedeutende Größe der Elektrotechnik, die auch als kom-
plexer Wechselstromwiderstand bezeichnet wird. Sie ist eine Kenngröße linea-
rer elektrischer Systeme bei sinusförmiger Anregung im eingeschwungenen
Zustand. Nach Überführung der sinusförmigen Funktionen vom Zeitbereich in
den Bildbereich der komplexen Wechselstromrechnung setzten sich die elektri-
schen Größen in der Komponentenform aus einem Realteil und einem Imagi-
närteil bzw. in der Exponentialform aus einem Betrag und einem Phasenwin-
kel zusammen. Die Impedanz Z wird nach dem ohmschen Gesetz der Wechsel-
stromtechnik direkt als Quotient aus der komplexen Spannung u = uˆ · ej(ωt+ϕu)
und dem komplexen Strom i = iˆ · ej(ωt+ϕi) nach Formel 2.1 berechnet. Eine Vor-
aussetzung ist ein iˆ größer Null. Bei zeitinvarianten Systemen ist die Impedanz
konstant und kann mit einem ruhenden Zeiger dargestellt werden.
Z =
u
i
=
uˆ · ej(ωt+ϕu)
iˆ · ej(ωt+ϕi)
=
uˆ
iˆ
· ej(ϕu−ϕi) = |Z| · ejϕZ (2.1)
Z = Re {Z}+ jIm {Z} = R + jX (2.2)
In Formel 2.1 sind uˆ die Amplitude der Spannung, iˆ die Amplitude des Stro-
mes, ω die Kreisfrequenz, t die Zeit. Die Nullphasenwinkel von Spannung und
Strom sind ϕu und ϕi. Oft wird der Betrag der Impedanz Z und der Phasen-
winkel ϕZ angegeben. In Formel 2.2 ist R der Realteil und X der Imaginärteil
der Impedanz. Aufgrund kapazitiver oder induktiver Blindelemente in einem
Wechselstromnetzwerk ist die Impedanz eine Funktion der Frequenz Z = g( f )
beziehungsweise der Kreisfrequenz Z = f (ω). Im menschlichen Körper lassen
sich ohmsch-kapazitive Impedanzen messen. Die Bioimpedanz soll im folgen-
den Kapitel näher erläutert werden.
2.3.2. Die Bioimpedanz
Laut [Grimnes08] S.1 oder [Grimnes14] betreffen die Begriffe Bioimpedanz,
Bioelektrizität und elektrische Eigenschaften von biologischem Gewebe die glei-
che Thematik, haben aber eine unterschiedliche Bedeutung.
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Die Bioelektrizität4 beschreibt die Fähigkeit von biologischem Gewebe Elektri-
zität zu generieren. Die Selbsterregung des Herzens und die Strompulse eines
Zitteraals sind Beispiele für Bioelektrizität. In [Malmivuo95] werden Grundla-
gen zu bioelektrischen und -magnetischen Feldern behandelt.
Die Bioimpedanz lässt sich als die Impedanz von biologischem Gewebe defi-
nieren. Das heißt, sie beschreibt die passiven elektrischen Eigenschaften und
insbesondere die Fähigkeit, den Stromfluss zu hemmen5. Abbildung 2.5 zeigt
schematisch zwei mögliche Vierleiteranordnungen zur Messung der Impedanz
an einem homogenen Gewebeabschnitt. In Variante A sind die Elektroden in
Reihe nebeneinander angeordnet. In diesem Fall fließt ein nicht vernachlässig-
barer Anteil des Stromes durch die metallischen Messelektroden. Dadurch wird
die Stromdichte im Gewebe unter den Elektroden verkleinert. In Variante B
sind die Elektroden zum Einprägen des Stromes und die Messelektroden par-
allel an der Ober- und Unterseite des Armes angeordnet. In [Grimnes08] S.188
wird diese Anordnung als „Four-electrode system“ vorgestellt. Mit den einge-
zeichneten Linien der Stromdichte ~S wird angedeutet, dass die Platzierung und
die Kontaktfläche der Strominjektionselektroden das Strömungsfeld stark be-
einflusst. Der bei der Messung erfasste Gewebeabschnitt wird auch durch die
Platzierung und Abmaße der Messelektroden bestimmt. Aus diesem Grund
wird die mit einer speziellen Elektrodenanordnung gemessene Impedanz als
Transferimpedanz bezeichnet. Laut [Martinsen08] lässt sich aufgrund nur ei-
ner Messung kaum eine absolute Aussage über die tatsächliche, von der Elek-
trodenanordnung unabhängige Bioimpedanz treffen. Es besteht sogar die Ge-
fahr einer Fehlinterpretation der Messergebnisse. Bei der Pulsmessung muss
ein möglichst großer Anteil des Prüfstromes durch die Arterien fließen, damit
die Transferimpedanz möglichst stark durch das Pulssignal moduliert wird.
Die Abbildung 2.6 zeigt ein stark vereinfachtes elektrisches Modell des Unter-
armes als inhomogenes Gewebestück. Dieses relativ einfache 3D-Modell diente
zur numerischen Berechnung6 der Stromdichte im Arm und des Potentials an
den Elektroden. Als XY-Querschnittsfläche des Armes wurde ein regelmäßiges
Achteck gewählt, damit die metallischen Plattenelektroden plan aufliegen.
4Die Elektrophysiologie ist das medizinische Fachgebiet.
5Engl. impede: behindern
6Mit Hilfe der Finite-Elemente-Methode (FEM).
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Abbildung 2.5.: Messung der Transferimpedanz mit Vierelektrodenanordnung.
Elektrische Stromdichte S im Unterarm (f=100 kHz, I=1 mA, U=110 mV)
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Abbildung 2.6.: Simulation des Strömungsfeldes im Unterarm. E: Elektro-
den, K: Knochen, M: Muskel, B: Blutgefäße.
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Die erste interessante Frage war, welche relative Stromdichte in den tiefer lie-
genden Arterien7 auftritt und ob in der gemessenen Transferimpedanz neben
oberflächlichen Kapillaren auch tiefer liegende größere Arterien erfasst wer-
den. Als zweite Fragestellung wurde untersucht, ob die Messelektroden das
Strömungsfeld im Arm, wie vermutet, beeinflussen. Die verwendeten Leitfä-
higkeiten sind in Tabelle B.1 im Anhang B.3.4 dokumentiert. Die Grenzschicht
zwischen Elektrode und Haut sowie die Permittivität der Blutgefäßwände wur-
de im Modell vernachlässigt. Ohne die Berücksichtigung von Blutgefäßwänden
im Modell ist davon auszugehen, dass die berechneten Stromdichten in den
Arterien etwas größer sind als die praktisch auftretenden. Unterhalb der Elek-
troden (E) wurden die hochohmige Epidermis und die Dermis8 berücksichtigt.
Weiterhin wurden das Muskelgewebe (M), Knochen (K) und zwei tiefer liegen-
de Arterien als Blutgefäße (B) modelliert. Das Modell könnte um weitere De-
tails, wie die Kapillaren in der Dermis und Subcutis, die Grenzschicht zwischen
Elektrode und Elektrolyt auf der Haut oder die Wände der Blutgefäße erwei-
tert werden. Es könnte auch mit verschiedenen Frequenzen und Stromdich-
ten gerechnet werden. Mit weiteren umfangreichen Rechnungen ließen sich
auch die Bedingungen finden, bei denen die Welligkeit, d.h. das Verhältnis
∆ZPuls/ |Z| (siehe auch Kapitel 2.3.3) maximal wird. Auf eine exaktere Model-
lierung und weitere Simulationen wurde in dieser Arbeit verzichtet, weil die
zwei interessanten Fragen geklärt werden konnten. Die gemessene Transfer-
impedanz wird durch Pulswellen in größeren Arterien moduliert, da der ge-
samte Armquerschnitt durchströmt wird. Die Elektrodenanordnung in Varian-
te B ist vorteilhaft gegenüber Variante A, weil die Stromdichte an der Hauto-
berfläche weniger durch die Messelektroden beeinflusst wird. Auch praktisch
wurden mit Variante B größere Pulssignalamplituden bei gleicher Stromstärke
gemessen. Zur weiteren Verbesserung der Qualität des Pulssignals könnten die
Strominjektions- und Messelektroden dicht über einer größeren Arterie ange-
bracht werden. Eine höhere Stromstärke in den größeren Arterien bewirkt ver-
mutlich auch größere Pulssignalamplituden. Als Ergänzung zu diesem Kapitel
befinden sich im Anhang B.3.4 das berechnete FEM-Netz und Schnittansichten
mit der Stromdichte- und der Potentialverteilung im 3D-Armmodell.
7arteria radialis und arteria ulnaris
8Dermis und Subcutis als eine Gewebsschicht.
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Bemerkungen zur Messung der Bioimpedanz:
Die messtechnisch bestimmte Impedanz ergibt sich aus den Eigenschaften des
biologischen Gewebes und aus dem Messaufbau. Daher müssen für die Im-
pedanzmessung die Eigenschaften des Messaufbaus und insbesondere die Ei-
genschaften der Elektroden bekannt sein. In [Guttke12] wurden verschiedene
Elektroden während einer Impedanzmessung unter Bewegungsbedingungen
untersucht. Hierbei zeigte sich, dass mit Schweiß oder Elektrolytlösung an-
gefeuchtete textile Elektroden unter Bewegungsbedingungen eine gute Alter-
native zu Einweg-Klebeelektroden sind. Bei Anwendung von invasiven Elek-
troden kommt es zu einer Verletzung der Haut. Sie werden zum Beispiel als
Nadel- oder Mikroelektroden hergestellt. Solche Elektroden wurden in die-
ser Arbeit nicht verwendet. Zur Modellierung der elektrischen Eigenschaften
an der Grenzschicht zwischen Metallelektrode und Haut wurden in [Meyer-
Waarden 85] komplexe elektrische Ersatzschaltbilder entwickelt und z.B. in
[Vollmer10] vorgestellt.
Die Begriffe Zweielektroden- und Vierelektrodenmessung [Grimnes08] S.188
sind vergleichbar mit den in der Messtechnik bekannten Begriffen Zweileiter-
und Vierleitermessung. Der Unterschied ist nur, ob die Eigenschaften der Elek-
troden oder die Eigenschaften der Messleitungen zum Messobjekt im Fokus
der Betrachtung stehen. Bei einer, wie in Abbildung 2.5 gezeigten, idealen Vier-
leitertechnik und ohne Bewegungsstörungen ist der Einfluss der Elektroden
vernachlässigbar. Die gemessene Impedanz ergibt sich nur aus den Gewebeei-
genschaften und der Geometrie des Strömungsfeldes. Anders ist es bei der An-
wendung der Zweielektrodenanordnung. Hier müssen die Elektrodeneigen-
schaften aus dem Messergebnis eliminiert werden. Je nach Anwendung wird
mit Spannungs- oder mit Stromeinprägung gemessen. Bei Messungen der Leit-
fähigkeit von Flüssigkeiten ist die Anwendung der Zweielektrodenanordnung
zum Beispiel gängige Praxis. In diesem Fall wird eine spezifische Zellkonstan-
te mit der Einheit cm−1 ermittelt und vor der Impedanzmessung die gesamte
Messzelle kalibriert. Im konkreten Beispiel der Leitfähigkeitssonde LTG1/23 der
Firma Sensortechnik Meinsberg GmbH wird dafür eine spezielle Kalibrierlösung9
[Meinsberg14] verwendet.
90,1 N KCl mit 12,9 mS/cm bei 25 °C
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Das Körpergewebe ist von der Zusammensetzung her ein heterogenes und ani-
sotropes10 Material. Die Prozesse an Grenzflächen zwischen einzelnen Zellen,
verschiedenen Gewebearten oder an den Segmenten einzelner Organe sind be-
stimmend für die Transferimpedanz. Obwohl es sich bei biologischem Gewebe
um sehr komplexe Strukturen handelt, wird biologisches Gewebe in der Praxis
je nach Messanordnung und Messaufgabe räumlich begrenzt als homogenes
Material modelliert. Das ermöglicht die Interpretation der Transferimpedanz
mit Hilfe eines einfachen Modells bzw. RC-R-Ersatzschaltbildes.
2.3.3. Pulsfrequenzmessung mittels IPG
Für die Pulsfrequenzmessung wird das Impedanzplethysmogramm (IPG), d.h.
die Zeitfunktion des Impedanzbetrages berechnet und ausgewertet. Hierfür ist
ein sinusoidaler Wechselstrom mit einer festen Frequenz hinreichend. Der Pha-
senwinkel der Impedanz ändert sich bei der Aufzeichnung des IPGs kaum und
kann vernachlässigt werden. Es genügt, den zeitlichen Verlauf des Betrages der
komplexen Impedanz darzustellen. In der Praxis wird das mit Hochpass gefil-
terte IPG auch invertiert oder die erste Ableitung des IPGs als Pulssignal ver-
wendet.
Der messtechnisch bestimmte Betrag der Transferimpedanz |Z| setzt sich aus
der Grundimpedanz des Gewebes Z0 als Gleichanteil und aus der pulsab-
hängigen zeitlichen Änderung ∆Zpuls als Nutzsignal und Wechselanteil zu-
sammen. Aus der Zeitfunktion ∆Zpuls(t) lassen sich die Pulsfrequenz und die
Herzratenvariabilität bestimmen. Die Zeit zur Bestimmung eines Messwertes
der Impedanz muss kleiner als die zeitliche Veränderung der Gewebeimpe-
danz sein. D.h. die Abtastfrequenz der Funktion ∆Zpuls(t) muss mindestens
doppelt so groß wie die maximal im Signal enthaltene Frequenz sein ( fs,∆Zpuls ≥
30 Hz). Bei der praktischen Pulsmessung am Unterarm hatte die Grundimpe-
danz Werte im Ohm-Bereich. Das Puls-Nutzsignal ∆Zpuls hatte hingegen nur
Werte im Milliohm-Bereich. Daher erfordert die IPG-Messung einen großen
Signal-Rausch-Abstand für ∆Zpuls(t). Die Messung des IPGs erfolgt in der Re-
gel mit der Vierelektrodenanordnung wie in Abbildung 2.5 und mit Stromein-
prägung.
10Materialeigenschaften sind vom Ort (heterogen) und von der Richtung (anisotrop) abhängig.
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Die Änderung der elektrischen Impedanz des Gefäßbettes wird auch durch
die Effekte der strömungsabhängigen Ausrichtung der Erythrozyten [Visser76]
und durch eine pulsabhängige Querschnittsänderung der Arterien [Grimnes08]
hervorgerufen. Laut experimentellen Untersuchungen von [Visser76] ist die
Änderung der Leitfähigkeit von der Strömungsgeschwindigkeit, dem Häma-
tokrit (Hkt), dem Schlagvolumen (SV) und der Pulsfrequenz abhängig. Es wur-
de auch festgestellt, dass sich ab einer bestimmten Pulsfrequenz die Form des
Pulssignals stark verändert. Bei Bewegung kommt es zusätzlich zu einer me-
chanischen Beeinflussung des Gewebes, was das Strömungsfeld und die ge-
messene Transferimpedanz verändert. Ein Vorteil des IPGs ist die mögliche
schmalbandige Messung bei monofrequenter sinusförmiger Anregung mit Fre-
quenzen zwischen 10kHz ≤ f ≤ 10MHz. Die angeregte Frequenz kann durch
schmalbandige Filterung aus dem Messsignal extrahiert werden. Das gesuch-
te Pulssignal lässt sich z.B. durch Demodulation der gemessenen Signale mit
einem Lock-In-Verstärker bestimmen (siehe Abbildung B.7 im Anhang B.3.2).
2.3.4. Einschränkungen bei der Impedanzplethysmographie
Bei der Messung der Bioimpedanz sind Impedanzänderungen an den Stro-
melektroden störend, falls die reale Stromquelle Impedanzänderungen nicht
schnell genug ausregeln kann und sich dadurch das Strömungsfeld im Gewe-
be ändert. In das Körpergewebe können nur relativ kleine Stromdichten einge-
prägt werden. Die maximal mögliche Stromstärke ergibt sich aus der Geome-
trie und Anordnung der Elektroden, dem Messort und der maximal zulässigen
Stromdichte im biologischen Gewebe. Für eine Pulsmessung am Arm werden
nur Stromstärken unterhalb der Wahrnehmungsgrenze angewendet. Die Wahr-
nehmungsgrenze ist von der Frequenz abhängig und individuell unterschied-
lich. Bei praktischen Experimenten mit dem Therapiegerät stimutur 601 von
Firma TUR Therapietechnik GmbH an der Hand lag die Wahrnehmungsgrenze
bei f ≤ 2 kHz im Bereich I ≈ 2 mA . . . 4 mA. Bei Frequenzen f > 10 kHz
verschwindet die Reizwirkung und der Stromfluss wird nur noch durch die
Wärmewirkung wahrgenommen. Bei der Pulsmessung mit dem Impedanz-
plethysmographen RheoScreen compact der Firma Medis Medizinische Messtech-
nik GmbH wird der eingeprägte Strom mit dem Effektivwert I = 1 mA und
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der Frequenz f0 = 100 kHz) weder thermisch noch durch eine Reizwirkung
wahrgenommen. Beim IPG ist der Quotient von Nutzsignal zum Gleichanteil
(Grundimpedanz) klein (Formel 2.3).
∆Zpuls
Z0
≤ 10−2 (2.3)
Bei praktischen Versuchen unter den oben genannten Messbedingungen wur-
den über der Transferimpedanz Z0 Spannungen im Bereich 100 mV . . . 1 V ge-
messen. Die Spannung des gemessenen Nutzsignals war kleiner als 1 mV. Wenn
die Demodulation der Messsignale digital erfolgen und beide Signalanteile mit
nur einem Spannungsmessgerät gemessen werden sollen, muss ein hochauflö-
sender und rauscharmer der AD-Wandler verwendet werden. Wenn eine sol-
che Messkette nicht gefordert ist, muss vor der AD-Wandlung mit analoger Si-
gnalverarbeitung der Gleichanteil des IPGs entfernt und der Wechselanteil ver-
stärkt werden. Am Markt sind für die Signalaufbereitung geeignete Lock-In-
Verstärker oder spezielle Impedance-to-Digital Converter-ICs zur Impedanz-
messung erhältlich.
Das IPG wird von Änderungen der Grundimpedanz durch Muskelkontrak-
tionen und durch ein verändertes Strömungsfeld im Gewebe durch Bewegung
verfälscht. Bei Messungen über dem Muskel Flexor Carpi Radialis traten bei star-
ker Kontraktion Änderungen der Grundimpedanz |∆Z0| von bis zu drei Ohm
auf. Die Änderung der Grundimpedanz |∆Z0| durch Muskelkontraktion ist ei-
ne große Störsignalquelle bei der IPG-Messung.
2.4. Optische Messverfahren
In diesem Kapitel werden die wichtigsten Grundlagen der Photoplethysmogra-
phie behandelt. Auch die Pulsoximetrie wird in dieser Arbeit kurz vorgestellt,
weil sie ein wichtiges, klinisch etabliertes Messverfahren ist und die Einschrän-
kungen der Pulsoximetrie gelten auch bei der Photoplethysmographie.
Für die Anwendbarkeit des in dieser Arbeit entwickelten Störunterdrückungs-
algorithmus war ein möglichst großer Signal-Rausch-Abstand (SNR) im Pho-
toplethysmogramm (PPG) in Ruhe eine wichtige Voraussetzung. Daher wur-
de in dieser Arbeit der Fokus nur auf die Photoplethysmographie gelegt, um
bei der Sensorentwicklung die bestmögliche Signalqualität in Ruhe zu errei-
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chen. Wenn neben der Reflexion Licht durch mehrfach diffuse Streuung zu-
rückgeworfen wird, spricht man von Lichtremission. In dieser Arbeit wurden
nur Sensoren verwendet, die auf Lichtremission (siehe Abbildung 2.7) basie-
ren, um einen möglichst flexibel beim Sport tragbaren Pulssensor entwickeln
zu können. Für eine Messung mit Licht-Transmission ist die Anzahl der geeig-
neten Messorte am Körper gering. Gemessen wird am Ohr, an der Nase, an
den Fingern und eventuell auch an den Fußzehen. Mit Lichtremission arbei-
tende Pulsoximeter erreichen in der Regel schlechtere Messgenauigkeiten als
Pulsoximeter, die mit Lichttransmission arbeiten. Laut [Kraitl08] S.52 ist für die
Pulsoximetrie die Lichttransmission vorzuziehen. Möglichkeiten zur Analyse
von PPG-Signalen werden in Kapitel 9 in [Kraitl08] behandelt.
2.4.1. Photoplethysmographie, Spektralphotometrie und
Pulsoximetrie
• Die Spektralphotometrie ist ein Verfahren, mit dem die optischen Eigen-
schaften von Stoffen und Gewebe bei verschiedenen Lichtwellenlängen
untersucht werden können. Es wird gleichzeitig oder sequentiell ein opti-
sches Spektrum gemessen. Bei zeitlicher Veränderung der Eigenschaften
des Gewebes kann auch ein spektraler Zeitverlauf gemessen werden.
• Bei der Photoplethysmographie wird im Idealfall nur mit einer Wellen-
länge angeregt und unter Ausnutzung der spektralen optischen Eigen-
schaften des Blutes die Blutvolumenänderung in Blutgefäßen am Messort
bestimmt. Es tritt eine mit dem Pulsschlag variierende Veränderung der
Lichtabsorption im Blutvolumen auf.
• Bei der Pulsoximetrie werden Photoplethysmogramme bei mindestens
zwei verschiedenen Wellenlängen gemessen, um daraus die Sauerstoff-
sättigung des Blutes zu berechnen.
2.4.2. Optische Strahlung
Der Begriff sichtbares „Licht“ bezieht sich auf den kleinen Wellenlängenbereich
von etwa 400 nm bis 700 nm im elektromagnetischen Spektrum. Das Licht in
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diesem Bereich ist mit dem menschlichen Auge sichtbar. Die angrenzenden Be-
reiche mit größeren Wellenlängen (infrarot) und kleineren Wellenlängen (ultra-
violett) werden losgelöst von der menschlichen Wahrnehmung auch als Licht
bezeichnet. Je nach Wellenlängenbereich wird von Strahlung (z.B. Rhöntgen-
strahlung) oder von Wellen (z.B. Funkwellen) gesprochen. Die in Experimen-
ten zu beobachtenden Eigenschaften von Licht können teilweise mit Wellen-
eigenschaften11 und teilweise mit Teilcheneigenschaften12 erklärt werden. Der
Welle-Teilchen-Dualismus ist hierbei zu beachten. Das physikalische Funkti-
onsprinzip von optischen Sensoren und die Wirkung von Licht auf Festkörper
werden in [Schaumburg92] S.307 ff. und in [Kraitl08] S.9 ff. beschrieben.
Das Wellenmodell ist zur Beschreibung der Ausbreitung von Licht geeignet.
Lichtwellen sind zeit- und ortsabhängige elektromagnetische Wellen mit be-
stimmter Wellenlänge λ, die sich im Raum ausbreiten. Der Raum kann dabei
ein Medium oder auch ein Vakuum enthalten. Im Vakuum ist die Gruppen-
oder auch Ausbreitungsgeschwindigkeit gleich der Lichtgeschwindigkeit13 c0
und die Wellenlänge λ0 lässt sich mit Hilfe der Frequenz f berechnen.
λ0 =
c0
f
(2.4)
Die Brechzahl n ist in Luft etwa 1 und in einem Medium kann sie mit Formel
2.5 berechnet werden.
nMedium =
c0
cMedium
=
λ0
λMedium
(2.5)
Beim Übergang der Welle in ein Medium mit einer Brechzahl größer eins sind
die Wellenlänge und die Ausbreitungsgeschwindigkeit um den Faktor nMedium
kleiner als im Vakuum.
Zum Beispiel beträgt die Brechzahl bei Quarzglas nQuarz = 1, 54 . . . 1, 45 im
Wellenlängenbereich λ = 200 nm . . . 1000 nm. Die Änderung der Ausbreitungs-
geschwindigkeit der Wellen an Grenzflächen ist bei der Einkopplung von Licht
ins Gewebe und eventuell auch bei der Sensorkonstruktion zu beachten.
11Beugung und Interferenz sowie bei Lichtstrahlen die elektrische Polarisation
12Die Anregung eines Teilchens auf ein höheres Energieniveau mittels „quantisierter“ Anre-
gungsenergie.
13c0 = 299792485 m/s
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Die Richtungsänderung der Wellen im Medium wird durch Brechung und Beu-
gung an Grenzschichten oder auch an Teilchen unterschiedlicher Dichte verur-
sacht. In das Gewebe eindringendes Licht erzeugt eine Verschiebungsstrom-
dichte. Durch auftretende Leitungs- und ggf. auch Polarisationsverluste erfolgt
eine Energieumwandlung in JOULEsche Wärme. Der Ortsverlauf der umge-
wandelten Energie ist als exponentiell abnehmende Lichtintensität messbar. Er
wird mit einem material- und frequenzabhängigen Absorptionskoeffizienten
μa und dem Wellenmodell der Lichtausbreitung beschrieben.
Das Teilchenmodell eignet sich zur Beschreibung der Lichtabsorption durch
Elektronenübergänge innerhalb des Festkörpers (innerer Photoeffekt) und aus
dem Festkörper heraus (äußerer Photoeffekt). Die Modellierung der Lichtaus-
breitung im Körpergewebe ist nicht trivial und nur unter Anwendung stark
vereinfachter Modelle, wie der Annahme eines homogen durchbluteten Medi-
ums möglich. Abbildung 2.7 veranschaulicht die Reflexion von Licht bzw. die
selektive Remission an undurchsichtigen Körpern.
(LQJHNRSSHOWHV /LFKW
.ROOLPLHUWH
7UDQVPLVVLRQ
'LIIXVH
7UDQVPLVVLRQ
5HIOH[LRQ
'LIIXVH
5HIOH[LRQ
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*HZHEH WUEHV 0HGLXP
5HPLVVLRQ
Abbildung 2.7.: Lichtausbreitung in einem trüben Medium.
Diese verursacht die sichtbaren Farben von Körpern und Gegenständen. Der
Farbton, den ein Betrachter sieht, kommt dadurch zustande, dass im Material
das komplementäre Farbspektrum absorbiert wird. Beispielsweise entsteht die
grüne Farbe der Pflanzen durch Absorption der Wellenlängen des roten Lichtes
640 nm ≤ λ ≤ 680 nm im Chlorophyll. Die sichtbare Komplementärfarbe grün
wird vom Blatt remittiert [Litfin05] S.157. Auch die optischen Eigenschaften des
Blutes ändern sich unter anderem in Abhängigkeit von der Sauerstoffsättigung
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des Blutes. Mit Sauerstoff angereichertes Blut hat eine rötliche und sauerstoff-
armes Blut eine etwas bläuliche Farbe. Sauerstoffarmes Blut absorbiert rotes
Licht stärker als sauerstoffreiches Blut.
Stoffe bei denen vorrangig Absorption und Streuung die Lichtausbreitung be-
stimmen, werden als „trübe Medien“ bezeichnet. Diese Definition trifft auf Kör-
pergewebe und auch auf das Blut zu. In Abbildung 2.7 wird schematisch darge-
stellt, wie sich in das Medium eingebrachte Photonen bewegen können. Sie be-
wegen sich geradlinig bis sie an einem Teilchen mit veränderter Dichte gestreut,
reflektiert und zum Teil auch absorbiert werden. Nicht absorbierte Photonen
treten reflektiert oder transmittiert wieder aus der Oberfläche des Stoffes aus.
Die aus dem Gewebe austretende Lichtintensität kann mit einem Sensor gemes-
sen werden. Die photometrischen Messverfahren beruhen auf der Eigenschaft
verschiedener Stoffe, Licht mit bestimmten Wellenlängen unterschiedlich stark
zu absorbieren, zu transmittieren und zu remittieren.
Die Lichtintensität Iv wird auch als Lichtstärke bezeichnet und hat die Einheit
Candela (cd). Sie beschreibt die Intensität bzw. Helligkeit einer Lichtquelle und
ist nach Formel 2.6 definiert [Tietze02].
Iv =
dΦ
dΩ
mit [Iv] = 1 cd = 1
lm
sr
≈ 1, 47 mW
sr
(2.6)
Der Lichtstrom φ gibt an, welche Anzahl Photonen oder auch Lichtquanten
je Zeiteinheit einen Beobachtungsquerschnitt A passieren. Der Raumwinkel
Ω wird nach Formel 2.7 definiert. Es ist der Quotient aus der durchstrahlten
Kugelteiloberfläche A in Abbildung 2.8 und dem Abstandquadrat r2 von der
punktförmigen Lichtquelle.
2.4.3. Photoplethysmographie
Die Photoplethysmographie ist ein nichtinvasives, kostengünstiges und quali-
tatives Messverfahren zur Bestimmung des Blutflusses in der Haut [Elgendi12]
bzw. zur Bestimmung der arteriellen Pulsationen [Kraitl08] S.40. Es basiert auf
der Erfassung der vom Puls abhängigen Volumenänderungen in den Blutge-
fäßen anhand der spektralen Eigenschaften des Blutes. Das Photoplethysmo-
gramm (PPG) kann zur Früherkennung von Blutgefäßerkrankungen wie zum
28
2.4. Optische Messverfahren
Abbildung 2.8.: Kanonischer
Raumwinkel
[Haade10].
Ω =
A
r2
mit [Ω] = 1 sr (2.7)
sr...Steradiant
Beispiel einer Arteriosklerose dienen. Auch für eine regelmäßige Überwachung
der Pulsfrequenz eines Menschen kann das PPG genutzt werden.
Bei systolischem Blutdruck kommt es zu einer Vergrößerung des Querschnit-
tes der Arterien. Im vergrößerten Blutgefäß befindet sich ein größeres Blutvo-
lumen und eine höhere Anzahl von Erythrozyten. Mit zunehmender Anzahl
von Erythrozyten am Messort kommt es auch zu einer stärkeren Lichtabsorpti-
on. Der Wechsel zwischen systolischem und diastolischem Blutdruck kann als
Schwankung der aus dem Gewebe austretenden Lichtintensität gemessen wer-
den.
Die Veränderung des Blutvolumens ist eine Ursache zur Entstehung eines PPGs.
Abbildung 2.9 unten zeigt ein typisches am Mittelfinger gemessenes Remissions-
PPG. Diese Darstellung hat sich in der klinischen Praxis etabliert und dieses
PPG hat die gleiche Polarität wie der Blutdruck. Diese Polarität des PPGs ent-
steht z.B., wenn das Signal der gemessenen Lichtintensität bandpassgefiltert
und invertiert wird. Je nach der elektronischen Schaltung des Pulssensors wird
das PPG auch direkt mit dieser Polarität ausgegeben. In dieser Arbeit wurden
die PPGs zum größten Teil in der Polarität der Lichtintensität gemessen und
verarbeitet. Abbildung 2.10 zeigt ein typisches Beispiel. In [Abicht03] S.14 wird
eine weitere Ursache zur Entstehung des Photoplethysmogramms vorgestellt.
Die Ausrichtung der Erythrozyten ist abhängig von der Strömungsgeschwin-
digkeit des Blutes. Die Lichtabsorption im Blut ist demnach auch eine Funkti-
on des pulsierenden Blutflusses. Im Kapitel 5.1.4 wurde auch der Einfluss des
Druckes zwischen Pulssensor und Haut untersucht. Es wurde vermutet, dass
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sich mit steigendem Druck und teilweiser Deformation der Blutgefäße der Ef-
fektivwert des Pulssignals in Ruhe vergrößern lässt.
In Abbildung 2.9 wird oben ein EKG und unten ein PPG mit hohem Signal-
Rausch-Verhältnis (SNR) dargestellt.
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Abbildung 2.9.: Mit Lichtremission am Finger gemessenes Photoplethysmo-
gramm (PPG) mit ausgeprägter Dikrotie. Klinisch etablier-
te PPG Darstellung nach [Elgendi12], dem Verlauf der Blut-
druckzeitfunktion folgend.
Eine Kenngröße des PPGs ist die zeitabhängige Halbwertsbreite TFDHM. Wenn
das EKG und das PPG simultan gemessen werden, lässt sich die Pulswellen-
laufzeit TPW bestimmen. Eine Pulswelle entsteht durch Druckgradienten und
Flüssigkeitsverschiebungen bei Kontraktion des Herzens und pflanzt sich wel-
lenförmig mit bestimmter Geschwindigkeit zwischen 4 m/s bis 12 m/s in den
elastischen Arterien fort. An Querschnittsänderungen oder auch Verzweigun-
gen der Arterien wird ein Teil dieser Pulswelle reflektiert. Sie läuft in entgegen-
gesetzter Richtung zum Herzen zurück, wo sie erneut an der geschlossenen
Herzklappe reflektiert wird. Die Reflexionen verursachen einen Einbruch im
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PPG-Zeitverlauf, der als „Dikroter Puls“ bezeichnet wird. Die Ausprägung der
Dikrotie14 im PPG ist vom Messort und von der Physiologie des Probanden ab-
hängig. An der Stirn ist sie zum Beispiel weniger stark ausgeprägt als am Finger
oder Arm. Abbildung 2.10 zeigt oben das EKG einer bipolaren Extremitäten-
Ableitung I nach Einthoven. Das Signal wurde mit einem Bandpass von 1 Hz ≤
f ≤ 30 Hz gefiltert. Unten im Bild ist ein an der linken Stirn gemessenes Pho-
toplethysmogramm abgebildet. Diese PPG-Darstellung wurde in dieser Arbeit
vorrangig verwendet und hat die Polarität der abgestrahlten gemessenen Licht-
intensität. Während der Systole ist die Lichtabsorption am größten, was sich als
lokales Minimum im PPG zeigt.
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Abbildung 2.10.: Stirn-Remissions-PPG mit Zeitverlauf proportional zur ge-
messenen Lichtintensität.
Bei körperlicher Anstrengung verändert sich nicht nur die Pulsfrequenz son-
dern auch die Form des Pulssignals. In Abbildung 2.11 ist ersichtlich, wie sich
unter Belastung auf einem Fahrradergometer ohne Bewegungsstörsignale die
Pulsfrequenz, die Pulsamplitude und auch die Signalform des PPGs verändern
können. Das Bremsmoment war während des Versuches konstant und die Leis-
tung wurde mit Hilfe der Drehzahlstufen der Pedalen (0/min...100/min) vari-
iert.
14Doppelgipfligkeit
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Abbildung 2.11.: Veränderung von Frequenz, Amplitude und Form des PPGs
bei unterschiedlicher Belastung nach [Weustink15].
Typische spektrale Signaleigenschaften eines EKGs und eines Remissions-PPGs
in Ruhe sind in Abbildung 2.12 ersichtlich. Das EKG hat einen Nutzsignalfre-
quenzbereich, der f=30 Hz überschreitet. Beim Photoplethysmogramm sind in
Ruhe nur Nutzsignalfrequenzanteile bis etwa f=10 Hz enthalten. Das erste Ma-
ximum ist bei der Grundschwingungsfrequenz f=1,3 Hz. Sie entspricht einer
Pulsfrequenz von 78 Schlägen pro Minute. Die zwei folgenden Maxima traten
mit f=2,6 Hz und f=3,9 Hz als ganzzahlige Vielfache der Grundschwingungs-
frequenz auf. Diese drei Maxima sind im EKG und im PPG zu finden. Das
Amplitudenspektrum des EKGs enthält aufgrund der Hochpassfilterung kei-
ne niederfrequenten Signalanteile im Bereich f<0,5 Hz.
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Abbildung 2.12.: Amplitudenspektren eines EKGs (oben) und Remission-PPGs
am Finger (unten).
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2.4.4. Pulsoximetrie
Die Pulsoximetrie ist eine nicht invasive Technik zur Bestimmung der arteriel-
len Sauerstoffsättigung (SpO2) im sauerstoffreichen Blut. Anhand der gemes-
senen SpO2 - Werte lassen sich Störungen in der O2 - Aufnahme und O2 - Ver-
teilung in den Blutgefäßen diagnostizieren. Die Methode wurde bereits 1938
von A.B. Hertzman [Hertzman38] veröffentlicht. Später im zweiten Weltkrieg
folgte eine militärische Anwendung der Methode und ab ca. 1960 der Einzug
in die klinische Praxis. Die Grundlagen und die Geschichte der Pulsoximetrie
wurden in [Kästle99] S.4, in [Kraitl08], in [Vollmer10], sowie in [Mendelson92],
in [Schöller94], in [Albert08] und auch in [Kamal89] ausführlich beschrieben.
Die Sensoren für die Photoplethysmographie und Pulsoximetrie haben einen
ähnlichen Aufbau. Die Ansteuerung der Lichtemitter, die Messung und die
Auswertung der Signale ist bei der Pulsoximetrie wegen der zeitgleichen Mes-
sung bei verschiedenen Wellenlängen aufwendiger als bei der Photoplethys-
mographie. Das für die Pulsoximetrie geeignete optische Spektrum ist auf die
Wellenlängen von 600 nm ≤ λ ≤ 1000 nm begrenzt. Dieser Wellenlängenbe-
reich wird als Diagnostisches Fenster bezeichnet. Die Absorptionseigenschaf-
ten von Hämoglobin und Melanin begrenzen die Eindringtiefe des Lichtes bei
kleineren und das von Wasser bei größeren Wellenlängen (siehe Abbildung 2.14
und [Kraitl08] S.16).
Die optischen Eigenschaften von biologischen Materialien sind frequenz- bzw.
wellenlängenabhängig. Bei kleineren Wellenlängen sinkt die Eindringtiefe des
Lichtes ab (siehe Abbildung A.5). [Hales93] beschreibt, dass ein PPG bei nah-
infrarotem Licht die Perfusion der gesamten Haut abbildet während mit klei-
neren Wellenlängen wie z.B. mit grünem Licht selektiv nur die Durchblutung
der oberflächlichen Hautkapillaren erfasst wird. Bei modernen tragbaren Uh-
ren oder auch Armbändern zur Pulsfrequenzmessung wird mit grünem Licht
gemessen. Das grüne Licht wird im oxigenierten Hämoglobin (HbO2) und im
desoxigenierten Hämoglobin (HHb) stark absorbiert ([Kraitl08] S.29). Wegen
der hohen Absorption im Blut und im Melanin in der Epidermis ist die remit-
tierte Lichtintensität verglichen mit infrarotem Licht gering.
Als Maß für die Absorption im Gewebe wird ein Absorptionskoeffizient µa
und für die Streuung ein Streukoeffizient µs definiert. Beide Koeffizienten µa
und µs werden in der Einheit mm−1 angegeben und spielen für die Berechnung
33
2. Nichtinvasive Methoden zur Messung der Pulsfrequenz
der Sauerstoffsättigung eine wesentliche Rolle ([Kraitl08] S.13 ff.). Der rezipro-
ke Absorptionskoeffizient beschreibt, nach welcher zurückgelegten Wegstrecke
ein strahlenförmiger Lichtstrom im Medium in der ursprünglichen Ausbrei-
tungsrichtung auf den e−1 = 0, 368-ten Teil des Quellenlichtstromes abgesun-
ken ist. In biologischem Gewebe wird die Lichtausbreitung zu etwa 93% des
totalen Schwächungskoeffizienten µt = µa + µs von der Streuung bestimmt.
Der Ausgangspunkt für die Berechnung der funktionellen Sauerstoffsättigung
SPO2 bei Transmission ist das Gesetz von Lambert-Beer (Formel 2.8). Damit
wird beschrieben, wie die Lichtintensität in einem homogenen Medium in Ab-
hängigkeit vom Absorptionskoeffizienten µa und der durchleuchteten Schicht-
dicke d exponentiell abnimmt (siehe auch Abbildung 2.13). Die Schichtdicke d
ist der Weg des Lichtes durch das Medium. Der Streukoeffizient µs wird für die
Berechnung der Sauerstoffsättigung zunächst vernachlässigt und in der Praxis
durch Kalibration des funktionstüchtigen Messgerätes kompensiert. Er bewirkt
u.A. die Remission von Licht durch mehrfach diffuse Streuung des Lichtes im
Gewebe. Die Pulsation des venösen15 Blutes im Körperkreislauf wird vernach-
lässigt und in den Gleichanteil, d.h. in die Gewebeabsorption eingerechnet. Sie
ist wesentlich geringer als die arterielle Pulsation.
I = I0 · e−(µa · d) (2.8)
I - Photostrom nach der Absorption im Gewebe
I0 - Ins Gewebe eingestrahlter Photostrom
µa - Absorptionskoeffizient oder allg. Schwächungskoeffizient
d - Dicke des absorbierenden Mediums
Da das biologische Gewebe nicht nur aus einem homogenen Stoff besteht, son-
dern aus vielen verschiedenen inhomogenen Stoffen, kann ein Schichtenmodell
wie in Abbildung 2.13 mit mehreren homogenen Stoffen eingeführt werden.
Für jede Schicht wird im Exponenten in Formel 2.8 ein Absorptionskoeffizient
ergänzt. Je umfangreicher das Modell wird, desto komplizierter wird auch die
Messung und Bestimmung der Modellparameter. Bei steigender Anzahl an Mo-
dellparametern muss auch die Anzahl der angeregten Lichtwellenlängen er-
höht werden. Abbildung 2.13 und Formel 2.9 beschreiben ein Modell mit drei
Schichten.
15Sauerstoffarmes im Körperkreislauf zum Herzen fließendes Blut.
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Mit Formel 2.11wird einModell mit 3 Schichten beschrieben, bei demdie Grun-
dabsorption im Gewebe (μa, Gew · dGew) konstant angenommen wird. Die Ab-
sorption im Hämoglobin (μa, HHb + μa, HbO2) wird in einer gemeinsamen puls-
abhängigen Schicht der variablen Dicke dArt zusammengefasst. Dieses Modell
wird praktisch für die Pulsoximetrie verwendet.
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Abbildung 2.13.: Lichtabsorption
in geschichtetem
trüben Medium.
I = I0 · e−(μa1 · d1+μa2 · d2+μa3 · d3) (2.9)
mit
μ =  · c (2.10)
d1 . . . d3 - Schichtdicken der Medien
μa1 . . . μa3 - Absorptionskoeffizienten
n1 . . . n1 - Brechungsindizes an
Grenzschichten
1 . . . 3 - Extinktionskoeffizienten der
Absorber
c1 . . . c3 - Konzentrationen der Absorber
I = I0 · e
−[μa, Gew · dGew+(μa, HHb+μa, HbO2) · dArt] (2.11)
Die Abbildung 2.14 zeigt die Absorptionsspektren von oxigeniertem und des-
oxigeniertem Hämoglobin im Wellenlängenbereich 300 nm ≤ λ ≤ 1000 nm.
Weitere Ausführungen zu den optischen Eigenschaften des Blutes und zur Ab-
bildung 2.14 finden sich im Anhang A.5.3.
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Abbildung 2.14.: Absorptionskoeffizienten für oxygeniertes, desoxygeniertes
Hämoglobin, Melanin und Wasser nach [Weustink15] und
[Prahl14].
2.4.5. Reflexionspulsoximetrie
In [Mendelson88] wurde beschrieben, dass die Reflexionspulsoximetrie an Haut-
bereichen wie dem Unterarm oder dem Oberschenkel empfindlich genug ist
für eine Echtzeit-Überwachung der fraktionellen Sauerstoffsättigung (SaO2).
Bei Pulssensoren mit Lichtremission sind die Lichtquelle und der Lichtdetek-
tor nebeneinander angeordnet. Laut [Kraitl08] S.53 besteht das Hauptproblem
für Messungenauigkeiten bei der Pulsoximetrie mit Lichtremission darin, dass
bei den verschiedenen Lichtwellenlängen unterschiedliche Gewebevolumina
erfasst werden. In [Albert08] wird ein Verfahren vorgestellt, mit dem die Mess-
genauigkeit der Pulsoximetrie mittels Lichtremission verbessert werden kann.
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Eine Pulsmessung mittels Lichtremission ist prinzipiell an allen Körperstellen
möglich. Am Fingerendglied und dem Ohrläppchen ist das PPG in Ruhe sehr
gut messbar. Besonders gut sind solche Körperstellen geeignet, wo eine größe-
re Arterie dicht unter der Hautoberfläche liegt. Geeignete Messorte am Kopf
könnten die Schläfe, die Stirn über dem Auge, die Nase oder das Ohr sein.
Es wird bei der Wellenlänge λROT = 660 nm gemessen, wo das oxigenierte
Hämoglobin ein Absorptionsminimum aufweist (siehe Abbildung 2.14). Die
zweite Wellenlänge liegt im infraroten Bereich bei 920 nm ≤ λIR ≤ 950 nm. Bei
λIR ≈= 800 nm weisen beide Hämoglobinderivate die gleiche Lichtabsorption
auf.
In [Freitas14] und [van gastel15] werden Remissionspulsmessgeräte vorgestellt,
die mit Hilfe einer Kamera die vom Körper remittierte Lichtintensität mes-
sen. Kommerzielle Remissionspulsoximeter sind z.B. das haemospect [MBR03]
oder das N-600x [NELLCOR07] in Verbindung mit dem Stirnsensor MAXFAST
(Reflex-Sensor-Stirn AS510M). Das N-600x misst die funktionelle Sauerstoff-
sättigung. Das oxygenierte Hämoglobin wird als prozentualer Anteil des zum
Sauerstofftransport fähigen Hämoglobins berechnet. Das Gerät erfasst keine re-
levanten Mengen an dysfunktionalem Hämoglobin, wie Carboxyhämoglobin
oder Methämoglobin. Die Sensoren für die Pulsoximetrie der Firma Nellcor ar-
beiten mit LEDs, die Rotlicht mit einer Wellenlänge von λROT ≈ 660 nm und In-
frarotlicht mit einer Wellenlänge von λIR ≈ 920 nm abstrahlen [NELLCOR07].
Beim Pulsoximeter haemospect wird weißes Licht von zwei Xenonlampen über
einen Lichtleiter und mit dem Sensorkopf durch Auflegen auf die Haut in das
darunterliegende Gewebe eingestrahlt. Das remittierte Licht wird über einen
separaten Lichtwellenleiter ins Messgerät geführt und dort spektral verarbeitet.
Die spektrale Zusammensetzung des rückgestreuten Lichtes wird Remissions-
Spektrum genannt. Bei der Pulsmessung mit Lichtremission wird an einem
Messort, wo sich dicht unter der Haut ein Knochen befindet, ein Großteil des
eingkoppelten Lichtes am Knochen remittiert. Auf dem Weg zwischen Emitter
und Detektor wird das Gewebe und die über dem Knochen liegenden Blutge-
fäße zweifach durchleuchtet.
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Es kommt theoretisch zu einer zweifachen Absorption des Lichtes. Zur Model-
lierung der Lichtabsorption könnten in Formel 2.11 die Absorptionskoeffizien-
ten µa, Blut, rem für das Blut und µa, Gew, rem für das Gewebe mit einen Faktor 2
modifiziert werden. Der Knochen remittiert das Licht aber nicht wie ein idea-
ler Reflektor und ein Teil des Lichtes wird diffus gestreut und absorbiert. Die
praktisch durch Absorption und Streuung auftretenden Verluste können durch
Einfügen von zwei Verlustfaktoren kGew ≤ 1 und kBlut ≤ 1 vor den Absorp-
tionsthermen berücksichtigt werden. Die Verlustfaktoren lassen sich praktisch
durch Kalibrieren des Messaufbaus bestimmen.
µa, Gew, rem = 2 · kGew · µa, Gew (2.12)
µa, Blut, rem = 2 · kBlut ·
(
µa, HHb + µa, HbO2
)
(2.13)
2.4.6. AC/DC-Verhältnis eines PPG-Signals
Das Verhältnis von Pulssignalwechselanteil (AC) zu Pulssignalgleichanteil (DC)
ist neben dem Signal-Rausch-Verhältnis eine wichtige Kenngröße, um die be-
nötigte Messtechnik sinnvoll dimensionieren zu können. Der Messbereich des
AD-Wandlers kann bei einem hohen AC/DC-Verhältnis besser ausgenutzt wer-
den. Das AC/DC-Verhältnis ist eine Kenngröße, die der Welligkeit w in der
Elektrotechnik ähnelt. Laut DIN 41 755-1 ist die Welligkeit der Quotient aus
dem Effektivwert der überlagerten (Rest-) Wechselspannung Ue f f ,AC und dem
Gleichanteil UDC. Die Welligkeit wird in Prozent angegeben. Sie beschreibt die
Qualität einer gleichgerichteten Spannung und im Gegensatz zur Pulsmessung
ist bei einer Gleichspannung eine möglichst kleine Welligkeit gefordert.
Die Welligkeit w bzw. das AC/DC-Verhältnis wird in Formel 2.14 definiert.
w = ACDC =
Ue f f ,AC
UDC
· 100%
w = ACDC =
Ue f f ,AC
UDC,hell−UDC,dunkel · 100%
mit UDC,hell = 1Tmess
∫ t=Tmess
t=0 u dt ≈
Umax,Puls+Umin,Puls
2
(2.14)
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Abbildung 2.15 veranschaulicht die mögliche Bestimmung des AC/DC-Verhält-
nisses am Beispiel einer Pulsmessung am Finger.
t / s
10 15 20 25 30 35 40
u 
/ V
0
0.05
0.1
0.15
0.2
0.25
0.3
0.35
AC-Anteil, Puls
Sensor abgedeckt,
DC-Anteil dunkel
nur el. Sensor-
offset
DC-Anteil hell
Finger auf Sensor gelegt
Umgebung abgedunkelt,
DC-Anteil durch
Lichtremission
aus dem Gewebe
kein Umgebungslichteinfluss
Abbildung 2.15.: Pulsmessung mit Sensor (dunkel ohne Puls) und aufgelegtem
Finger (hell). Wechselanteil (AC) und Gleichanteil (DC) sind
überlagert.
In Abbildung 2.15 sind die folgenden vier Phasen erkennbar:
Phase 1 (0 s ≤ t ≤ 17 s): Sensor abgedeckt ohne Finger und ohne eingeschalte-
ten Lichtemitter;
Phase 2 (17 s ≤ t ≤ 20 s): Finger auflegen ohne Lichtemitter, dies führt zu leich-
ter Erhöhung des DC-Anteils durch die Körperwärme;
Phase 3 (20 s ≤ t ≤ 25 s): Lichtemitter einschalten, hierbei führen Bewegungs-
störsignale am Finger zu starken Spitzen im Signal und der DC-Anteil steigt
auf u > 150 mV an;
Phase 4 (25 s ≤ t ≤ 45 s): Pulsmessung in Ruhe mit überlagertem DC-Anteil.
Zur Berechnung des DC-Anteils liegt die Integrationszeit Tmess im Bereich (37 s ≤
t ≤ 42 s).
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In [Webster97] S.89 wurden der AC- und DC-Anteil als Funktion des Emitter-
Sensor-Abstandes dargestellt. In Abbildung 2.17 wurde das AC/DC-Verhältnis
berechnet und als Funktion des Emitter-Sensor-Abstandes aufgetragen.
Sensor-
platine
IR-Photo-
diode
IR-LED
Knochen
Haut mit Arterie
Epidermis
Lichtschacht-
winkela
Abbildung 2.16.: Skizze der Sensorkonstruktion mit Lichtschächten
In Abbildung 2.17 ergibt sich das maximale AC/DC-Verhältnis am Unterarm
bei einem Emitter-Sensor-Abstand von 6 mm. Bemerkenswert ist der hohe Wert
von fast 19%. Anhand eigener praktischer Versuche hatte sich die Erkenntnis
ergeben, dass bei Abständen < 5 mm zwischen Sender und Empfänger eine
optische Barriere aus Kunststoff oder Metall zwischen der LED und der Photo-
diode eingebaut werden muss, um den DC-Anteil des Lichtes zu minimieren.
Diese Maßnahme wurde bei den Entwicklungen in [Weber12] erfolgreich ange-
wendet. Eine schwarze Barriere absorbiert wirksam seitlich aus der LED aus-
tretendes und direkt in die Photodiode eintretendes Streulicht. Das Streulicht
wurde mit Lichtschächten wie in Abbildung 2.16 vor dem Emitter und dem
Detektor erfolgreich reduziert.
LED-Photodioden-Abstand / mm
4 5 6 7 8 9 10 11 12
A
C
 / 
D
C
 / 
%
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17.5
20
AC / DC - Verhältnis bei Remission von infrarotem Licht an der Haut
X: 6
Y: 18.97
gemessen bei 43°C Hauttemperatur
Abbildung 2.17.: AC/DC bei IR-Remission als Funktion des Emitter-Detektor-
Abstandes nach [Webster97] S. 89.
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2.4.7. Störbeeinflussung bei optischen Messverfahren
In [Schöller94] werden die Grenzen handelsüblicher Pulsoximeter genannt und
nach der klinischen Relevanz gewichtet. Auch in [Vollmer04], in [Vollmer10], in
[Webster97] S. 124 ff., in [Elgendi12], [Albert08] und [Abicht03] werden diese
Fehlerquellen als Störeinflüsse bei der Spektralphotometrie genannt.
In [Madhav13] werden Möglichkeiten vorgestellt, wie durch Atmung erzeug-
te Störsignale unterdrückt werden können. Wenn Sie dem Frequenzbereich des
Nutzsignals überlagert sind, stellen sie eine besondere Herausforderung für die
Pulsfrequenzmessung und Störsignalunterdrückung dar.
In [Kelleher89] wurde der Einfluss der Sensorposition (Penumbra-Effekt) auf
die SpO2-Messung untersucht und festgestellt, dass durch Fehlpositionierung
des Sensors zu kleine Werte der SpO2 angezeigt werden.
Laut [Albert08] S.6 können die optischen Methoden, mit nur zwei oder drei
unterschiedlichen Wellenlängen die einzelnen Hämoglobin-Derivate nicht ex-
akt voneinander unterscheiden. Daher wird eine partielle (d.h. funktionelle)
Sauerstoffsättigung (pSaO2) definiert. Diese entspricht den von Pulsoximetern
angegebenen Sättigungswerten SpO2 und erfasst nur den für den Sauerstoff-
transport zur Verfügung stehenden Anteil des Hämoglobins. Andere Hämo-
globinderivate werden in der Messung vernachlässigt. Zur Kalibration können
CO-Oximeter wie das IL482 von der Firma Instrumentation Laboratories, Inc., Ne-
wYork, U.S.A. verwendet werden. Diese erfassen HbO2, Hb, COHb und MetHb
[Webster97] S.179.
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Durch die folgenden Einflüsse wird die Messgenauigkeit von Pulsoximetern
eingeschränkt:
• Bewegungsstörsignale, Vibrationen beim Patiententransport
und Zittern wie bei einem Tremor,
mechanische Verschiebung des Sensors relativ zum Finger
(engl.: Probe-Coupling)
• Bewegungsartefakte durch Muskelkontraktionen, hydrostatische
Druckänderungen in Blutgefäßen durch Heben und Senken eines
Armes, Verschiebung der Haut über dem Bindegewebe bzw. Knochen
• Ungünstige Positionierung des Sensors am Finger mit
schlechter Durchleuchtung des Gewebes, steigendem Rauschen und
zu klein berechneter SpO2, Penumbra-Effekt genannt
• Minderperfusion des Applikationsortes durch Abklemmen oder
auch durch Kälte
• Venöse Pulsation, Blutvolumenänderungen in der Vene
• Dyshämoglobine (Carboxyhämoglobin COHb; Methämoglobin
MetHb) d.h. eine geringe Sauerstoffsättigung < 80%
• Breitbandige Störsignale mit Überlagerung des Nutzsignalbereiches
• Optische Störstrahlung z.B. Lampen 100 Hz-Störungen,
Xenon-und Fluoreszenzlicht, seitlich eingestrahltes Umgebungslicht)
• Farbinterferenzen z.B. durch farbige Nagellacke oder zu diagnosti-
schen Zwecken intravasal applizierte Farbstoffe wie Methylen-Blau
• Elektrisch oder magnetisch eingekoppelte Störsignale (z.B. 50 Hz)
• Farbstoffe in der Haut (z.B. krankheitsbedingt zu viel Melanin
oder Tattoos in der Haut)
• Temperatur- und Offsetdriften in Messverstärkern
Im Kapitel 2 wurden die Grundlagen von drei verschiedenen nichtinvasiven
Methoden zu Messung der Pulsfrequenz vorgestellt. Im folgenden Kapitel wird
angestrebt, die Konzentration im weiteren Verlauf der Arbeit nur noch auf eine
Methode zu richten. Dafür wird die Qualität der Sensorsignale in Ruhe und bei
Bewegung untersucht und verglichen.
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unter Störungsbedingungen
In den ersten Kapiteln wurden drei Möglichkeiten zur nichtinvasiven Messung
eines Pulssignals vorgestellt. Mit Hilfe eines praktischen Versuches sollte abge-
schätzt werden, welche nichtinvasive Methode zur Messung der Pulsfrequenz
die besten Voraussetzungen für den Einsatz bei Bewegung des Probanden hat.
Als Kenngröße für den Vergleich wurde das Signal-Rausch-Verhältnis (SNR)
der Sensorsignale genutzt. Das SNR ist eine gut geeignete Kenngröße zur Be-
wertung der Signalqualität von Sensoren oder Systemen zur Informationsüber-
tragung. Hier standen für die Untersuchung drei verschiedene Pulssensoren
zu Verfügung. Für den Vergleich wurden simultan ein Photoplethysmogramm
(PPG), ein Druckänderungssignal (engl. PC: pressure changes) und ein Impe-
danzplethysmogramm (IPG) bei Ruhe und bei Bewegung mit resultierender
Störsignaleinkopplung gemessen. Nach ersten Messungen mit am Markt ver-
fügbaren Messgeräten wurde festgestellt, dass zunächst alle drei Sensoren bes-
ser an die Messaufgabe angepasst werden müssen.
Diese Entwicklung erfolgte im Rahmen von Bachelorarbeiten. Die Inhalte die-
ses Kapitels basieren daher auf den Bachelorarbeiten [Weber12] und [Heidler12]
sowie auf dem Konferenzbeitrag [Guttke14]. Nach Abschluss der Untersuchung
zur Signalqualität wurde der Fokus nur noch auf die präferierte Pulsmessme-
thode gerichtet.
3.1. Auswahl des Unterarmes als Messort für den
Sensorsignalvergleich
Zu Beginn der Arbeit wurde ein am Unterarm tragbares Messgerät angestrebt,
das mittels IPG die Pulsfrequenz bestimmt. Daher war der Unterarm als Mes-
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sort für eine Untersuchung der Signalqualität von drei verschiedenen Pulssen-
soren interessant. Die Pulssignale sollten simultan am gleichen Ort messbar
sein. Der Messort musste zudem leicht beweglich sein, um Bewegungsstörun-
gen erzeugen zu können. Es musste eine ausreichend große Fläche und min-
destens eine gut zugängliche größere Arterie als gleiche Nutzsignalquelle für
alle Sensoren vorhanden sein. Am Unterarm bestand die Möglichkeit, mit allen
vorhandenen Sensoren simultan ein Pulssignal zu messen und durch Bewe-
gung des Armes Störsignale zu erzeugen. In [Gnylytskyy10] wurde die Orts-
abhängigkeit des PPG-Signals am Unterarm untersucht. Die besten Ergebnisse
wurden, wie sich vermuten lässt, jeweils direkt über einer größeren Arterie er-
zielt. Eventuelle Veränderungen des Pulssignals entlang des Verlaufes der Ar-
terie am Unterarm wurden im Versuch vernachlässigt. Die drei Sensoren wur-
den, wie in Abbildung 3.2 und 3.3 dargestellt, nebeneinander über einer Ar-
terie1 am Unterarm platziert. Mit letztem Kenntnisstand bewertet, waren die
Gummibänder zur Befestigung der großflächigen Metallelektroden nicht ideal.
Eine mechanische Beeinflussung der Blutgefäße durch den Druck der Platten-
elektroden und der Gummibänder konnte nicht ausgeschlossen werden. Die
guten Messergebnisse beim PPG und beim Druckänderungssensor in Ruhe lie-
ßen im Versuch keine Zweifel an der Eignung der Messanordnung aufkom-
men. Ein großes Problem stellte die Vermeidung von Kabelartefakten dar. Es
wurde davon ausgegangen, dass die Ergebnisse vom Unterarm qualitativ auf
andere Messorte übertragbar sind. Die oben genannten Anforderungen an den
Messort wären auch am Beim erfüllt gewesen. Am Kopf war die Messung aus
Platzgründen mit den vorhandenen Sensoren nicht möglich. Es hätten nicht
alle drei Sensoren über einem größeren Blutgefäß angebracht werden können.
3.2. Definition des SNRpp
Es gibt grundsätzlich mehrere Möglichkeiten, die Eigenschaften von Signalen
zu analysieren. Untersuchungen werden häufig im Zeitbereich oder Frequenz-
bereich durchgeführt. Es ist wichtig, dass die gesuchte Nutzinformation ein-
deutig aus der Summe der Informationen extrahiert werden kann. Für den Ver-
gleich der Signalqualität der drei Pulssensoren ist das Signal-zu-Störverhältnis
(SNR) als Messgröße geeignet. Es ist nach Formel 3.1 über das logarithmische
1arteria radialis
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Verhältnis der Signalleistungen von Nutz- und Störsignal definiert. Die Signal-
leistung wird in einem elektrischen Netzwerk zum Beispiel an einem Wider-
stand R umgesetzt. Zur Berechnung des SNR müsste hier das Verhältnis der
mittleren Signalleistungen der nicht sinusförmigen Signale in Ruhe und in der
Störphase berechnet werden.
Der Einfachheit halber wurde abweichend von der SNR-Definition in dieser
Arbeit die Kenngröße SNRpp definiert. Dafür wurde jeweils ein repräsentati-
ver, d.h. mittlerer Spitze-Spitze-Wert der Signale in der Ruhe- und in der Stör-
phase gemessen und nach Formel 3.2 das SNRpp für jeden Sensor berechnet.
Es wurde angenommen, dass in der Störphase der Nutzsignalanteil vernach-
lässigbar klein ist. Gleichanteile hatten keinen Einfluss. Die Ergebnisse wurden
in Dezibel (dB) angegeben. In allen Fällen waren die Störungen größer als die
Nutzsignale, so dass sich negative Vorzeichen für das SNRpp ergaben.
SNR = 10 · log
(
U2Signal/R
U2Rauschen/R
)
dB = 20 · log
( USignal
URauschen
)
dB (3.1)
SNRpp = 20 · log
(
Nutzsignalpeak−peak
Stoersignalpeak−peak
)
dB = 20 · log
( upp,Signal
upp,Stoerung
)
dB (3.2)
In der Arbeit wird das SNR aber teilweise auch in der nichtlogarithmischen
Form als quadratisches Verhältnis der Effektivwerte von Nutz- und Störsignal
angegeben.
3.3. Messaufbau für den SNRpp-Vergleich
Die Abbildungen 3.2 und 3.3 zeigen die Anbringung der Sensoren am Unter-
arm für den Vergleich der Signale bei Bewegung.
X
Y
Z
Abbildung 3.1.: Koordinaten für Bewegungsstörungen am linken Unterarm.
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Die Sensoren wurden am linken Unterarm in dorsaler Richtung nebeneinander
über der Arterie angebracht. Abbildung 3.1 zeigt die Koordinaten der Beschleu-
nigung am Unterarm. Es sollte möglichst das gleiche Nutzsignal und eine min-
destens vergleichbare Bewegungsstörung in Z-Richtung auf alle Sensoren wir-
ken.
Unterarm dorsal
PPG PC
V
IPG
Arteria
radialis
Messelektroden
I
Stromelektroden
Abbildung 3.2.: Schema der Sensor-
anordnung für den
Vergleich verschiede-
ner Pulssignale am
linken Unterarm.
PPG PC
U-Elektroden
I-Elektroden
Abbildung 3.3.: Messanordnung
für den Vergleich
verschiedener Puls-
signale am linken
Unterarm.
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Abbildung 3.4.: Blockschaltbild des Messaufbaus zum Vergleich der Pulsmess-
methoden.
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Das Schema des Messaufbaus in Abbildung 3.4 besteht im Kern aus zwei Mess-
verstärkern zur Datenerfassung. Die Messsysteme wurden in zwei verschiede-
nen Abschlussarbeiten entwickelt. Das erste Messsystem nach [Weber12] nutzt
den Biosignalverstärker g.USBamp. Dieser misst simultan das Brustwand-EKG,
die Druckänderungen, das Photoplethysmogramm und die Beschleunigung in
drei Achsen. Der zweite Biosignalverstärker Powerlab 4/25T wurde für den in
[Heidler12] entwickelten Impedanzplethysmographen verwendet. Zur nach-
träglichen Synchronisation der zwei gemessenen Datensätze wurde zu Beginn
jeder Messreihe eine kurze Störung als Triggerimpuls erzeugt. Da die zwei Da-
tensätze mit verschiedenen Abtastraten gemessen wurden, mussten mit Hilfe
der MATLAB-Funktion „resample.m“ zwei neue synchrone Datensätze mit der
gleichen Abtastfrequenz f s = 200 Hz erstellt werden.
Als Nutzsignal (engl.: signal) wurde jeweils ein typischer, mittlerer Spitze-
Spitze-Wert des Pulssignals in Ruhe verwendet. Mit diesem Aufbau war eine
gegenseitige Beeinflussung der Nutzsignale durch die verschiedenen Senso-
ren nicht ausgeschlossen. Diese mögliche Beeinflussung wurde aber toleriert,
da auch mit dem PPG-Sensor dicht am Handgelenk in Ruhe plausible Puls-
Zeitfunktionen gemessen wurden.
Als Bewegungsstörung wurde der Unterarm mit der offenen Handfläche nach
oben von einer zweiten Person am Handgelenk und Ellenbogen festgehalten
und dann sieben mal leicht in Richtung der Z-Achse bewegt. Ein typischer
Spitze-Spitze-Wert des Störsignals während der Bewegung wurde als Störsi-
gnal (engl.: noise) für die SNRpp-Berechnung genutzt. Die Messwerte von den
drei Pulssensoren wurden simultan bei der gleichen Störung aufgezeichnet und
die Ergebnisse quantitativ verglichen. Obwohl Störsignale von Muskel- und
Sehnenbewegung weitestgehend vermieden werden konnten, kam es durch
das Geradehalten der Hand während der Störphase zu einer Kontraktion in
der Muskulatur des Armes. Diese Kontraktion war als Sprung im Impedanz-
plethysmogramm in Abbildung 3.6 sichtbar. Als Referenzsignal für den Herz-
schlag wurde ein Elektrokardiogramm (EKG) an der Brustwand gemessen. Der
Brustkorb befand sich in Ruhe und wurde kaum von den Armbewegungen
beeinflusst. So wurde das EKG als Referenzsignal ohne nennenswerte Bewe-
gungsstörungen aufgezeichnet.
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3.4. Voruntersuchungen für den Sensorvergleich
3.4.1. Verwendete kommerzielle Pulssensoren
Für erste Messungen wurden folgende, kommerziell verfügbare, Pulssensoren
verwendet:
1. EKG: Einweg-Klebeelektroden Ambu Blue Sensor VL für die Ableitung des
Brustwand-EKGs mit dem Messverstärker g.USBamp,
2. PC: Piezodrucksensor MLT1010/D von der ADInstruments GmbH mit Mess-
verstärker Powerlab 4/25T,
3. PPG: Photoplethysmograph (IR-Lichtremission) MLT1020PPG von der AD-
Instruments GmbH mit Messverstärker Powerlab 4/25T,
4. IPG: Impedanzplethysmograph Rheoscreen Compact von der Medis Medi-
zinische Messtechnik GmbH mit Siemens Plattenelektrode 721025.
Während der Messungen haben sich bei den einzelnen Sensoren jeweils kleine
Mängel für die gewünschte Anwendung am Unterarm gezeigt. Diese wurden
in Tabelle 3.1 zusammengefasst.
Tabelle 3.1.: Übersicht der ungünstigen Eigenschaften der kommerziellen Puls-
sensoren
Sensor Typische Anwendung Nachteile
PC: MLT1010/D Pulsmessung mittels
Druckänderungen am
Fingerendglied
große Auflagefläche,
am Arm sind Blutge-
fäße schwer erreichbar
PPG: MLT1020PPG Pulsmessung mittels
IR-Plethysmogramm
am Finger, ggf. für an-
dere Messorte geeignet
relativ große Kontakt-
fläche, zu hoher Preis
für mehrkanaligen
Aufbau, am Unterarm
schlecht geeignet
IPG: Rheoscreen Com-
pact
Gefäßdiagnostik mit-
tels Impedanz-Plethys-
mographie am Arm,
Bein
Hochpass fg ≈ 0, 1 Hz
und Rohdaten schwer
zugänglich
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Wegen der Mängel wurden im Verlauf der Dissertation besser geeignete Sen-
soren für die gewünschten Messungen entwickelt. Sie werden im folgenden
Kapitel und im Anhang B näher beschrieben.
3.4.2. Beschreibung der optimierten Pulssensoren
Der in [Heidler12] entwickelte Impedanzplethysmograph wurde für die Mes-
sung von schnellen Änderungen der Impedanz am Körper ausgelegt. Das Nutz-
und das Störsignal sollten möglichst unverfälscht aufgezeichnet werden. Der
sinusoidale Anregestrom wurde an den des zugelassenen Medizinproduktes
RheoScreen compact der Firma medis Medizinische Messtechnik GmbH angelehnt.
Es wurde ein Strom mit der Frequenz f = 100 kHz und der Stromstärke Ie f f =
1 mA in den Unterarm eingeprägt. Zur Demodulation diente der Lock-In-Ver-
stärker LIA-MVD-200-H der Firma FEMTO Messtechnik GmbH. Eingangsseitig
betrug die untere Grenzfrequenz fg,In,HP = 10 kHz und die obere fg,In,TP =
200 kHz. Am Ausgang wurde auf eine Hochpassfilterung des Impedanzsignals
verzichtet, um störende Einschwingvorgänge nach Änderung z.B. der Grun-
dimpedanz zu vermeiden. Für die obere Grenzfrequenz des Impedanzsignals
wurde die kleinste einstellbare Frequenz fg,OUT,TP = 100 Hz ausgewählt. Für
die Messung des Pulssignals war dies mehr als ausreichend, um alle im Nutz-
signal relevanten Frequenzanteile ungedämpft zu messen. Abbildung B.7 in
Kapitel B.3.2 zeigt ein Blockschaltbild des entwickelten Impedanzplethysmo-
graphen. In Abbildung 3.7 wurde in Ruhe beim Pulssignal nur ein
SNRpp (PPG, Ruhe) ≈ 13 dB erreicht. Das wurde durch die ungünstige Kom-
bination aus dem benötigten 10 V-Messbereich des Messverstärkers Powerlab
4/25T, den kleinen Pulsnutzsignalamplituden im Millivolt-Bereich und der be-
grenzten Spannungsauflösung des Verstärkers2 verursacht. Die Plattenelektro-
den haben eine kleine Übergangsimpedanz aber keine idealen Eigenschaften
bei Bewegung und beim Rauschen. Ein Blockschaltbild des Aufbaus befindet
sich im Anhang B.3.2.
Der in [Lohse11] entwickelte piezo-elektrische Druckänderungssensor war mit
einem kleinen Stößel ausgestattet, der punktuell auf das Blutgefäß am Unter-
arm drückt. Es wurde ein aktiver symmetrischer Instrumentenverstärker und
2Bei einer Bittiefe von 16 bit ergibt sich im 10 V- Messbereich eine theoretische Spannungsauf-
lösung von 0,15 mV.
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zusätzlich ein 3-Achsen Beschleunigungssensor ADXL330 von [AD06] ver-
wendet. In Ruhe wurde beim Pulsnutzsignal ein SNRpp(PC, Ruhe) ≈ 36 dB
erreicht. Der PC-Sensor wurde nicht kalibriert. Die Ausgangsspannung des
PC-Sensors wurde als Druckänderungssignal interpretiert. Mit dem Beschleu-
nigungssensor konnte die Armbewegung als Bewegungsstörsignal gemessen
werden. Im Versuch betrug die größte gemessene Beschleunigung am Unter-
arm in Richtung der Z-Achse (siehe Abbildung 3.1) ass,z = 4, 9 m/s2. Zur Unter-
drückung von 50 Hz-Störungen musste die Piezoscheibe symmetrisch an den
Instrumentenverstärker angeschlossen werden. Prinzipbedingt konnten mit
dem PC-Sensor nur Druckänderungen, d.h. die erste Ableitung der Druckzeit-
funktion gemessen werden. Das wird durch das resultierende Hochpassverhal-
ten der verwendeten Piezoscheibe zusammen mit der elektronischen Beschal-
tung verursacht. Eine Ansicht des Sensors und der Schaltplan befinden sich im
Anhang B.1.3.
Der in [Weber12] entwickelte einkanalige IR-Photoplethysmograph basiert auf
Remission von infrarotem Licht, hat eine obere Grenzfrequenz von fTP ≈ 100 Hz
und ist für die Pulsmessung am Arm geeignet. Er hat eine kleine Bauform
(7x10x4 mm, LxBxH). Der Stromverbrauch im kontinuierlichen Betrieb war et-
was höher als z.B. beim Piezosensor aber geringer als bei der Impedanzmes-
sung. Durch Verwendung einer Photodiode mit Tageslichtsperrfilter und Ver-
stärkung des Photodiodenstromes mit NPN-Transistor wurde in Ruhe beim
Pulsnutzsignal ein gutes SNRpp(PPG, Ruhe) ≈ 34 dB erreicht. Eine Kalibra-
tion auf die Lichtintensität erfolgte nicht und es wurde die Ausgangsspannung
als PPG-Signal verwendet. Aufgrund der invertierenden Verstärkerschaltung
dieses Sensors wurde ein PPG mit der typischen Polarität wie in Abbildung 2.9
gemessen. Eine Ansicht des Sensors und die Schaltung befinden sich im An-
hang B.5.
3.5. Ergebnisse der Untersuchung des Einflusses von
Bewegungsstörungen
Das Impedanzplethysmogramm in Abbildung 3.6 zeigt die vom Puls abhän-
gigen Änderungen des Impedanzbetrages in Ruhe und die Änderungen in der
Störphase. Der gemessene Impedanzbetrag ist die Transferimpedanz des zwi-
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schen den Messelektroden erfassten Gewebeabschnittes am Unterarm. Abbil-
dung 3.7 zeigt das IPG-Ruhepulssignal. Die Messergebnisse sind in Tabelle 3.2
zusammengefasst. Die Grundimpedanz ist der Mittelwert des Impedanzbetra-
ges ohne das Pulssignal. Die gemessenen Amplituden des Pulssignals und die
gemessene Grundimpedanz konnten mit dem zugelassenen Medizinprodukt
Rheoscreen Compact von der Firma Medis bestätigt werden. In Abbildung 3.6 be-
ginnt die Störphase zum Zeitpunkt t = 16 s. Zu Beginn der Störphase trat ein
positiver Sprung der Grundimpedanz um ∆Z0 = 1, 7 Ω auf. Zum Ende der
Störphase trat ein vergleichbarer Sprung in negativer Richtung auf.
Tabelle 3.2.: Übersicht der IPG-Messwerte
Messgröße Formelzeichen Berechnung Rechenwert
Ruhepuls Zpp,Signal (26, 892− 26, 874)Ω 0, 018Ω
Ruhe-
grundimpedanz
Z0 26, 883Ω
Störung (Gleichan-
teil)
∆Z0 (28, 550− 26, 883)Ω 1.7Ω
Störung (Wechsel-
anteil)
Zpp,Stoer (28, 75− 28, 35)Ω 0, 4Ω
SNRpp des IPGs in
Ruhe
SNRpp(IPG, Ruhe) 20 · log (18m/4m) +13 dB
SNRpp mit Bewe-
gungsstörgleich-
anteil
SNRpp(IPG, DC) 20 · log (0, 018/1, 7)
dB
-39 dB
SNRpp mit Bewe-
gungsstörwechse-
lanteil
SNRpp(IPG, AC) 20 · log (0, 018/0, 4)
dB
-27 dB
Als erste Ursache kommt eine leichte Muskelanspannung zum Geradehalten
der Hand während der Störphase in Frage. Eine zweite Ursache könnte ein ver-
ändertes Strömungsfeld nach Änderung der Elektrodenankopplung durch die
Bewegungsstörung gewesen sein. Dadurch könnte in der Störphase ein ande-
rer Gewebeabschnitt durchströmt und eine andere Transferimpedanz gemes-
sen worden sein. Der Rückgang des Impedanzbetrages nach der Störphase auf
das Niveau vor der Störung lässt die Muskelkontraktion während der Störpha-
se als Hauptursache vermuten. Die Reproduzierbarkeit der IPG-Messung war
noch nicht zufriedenstellend.
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Als der Sprung der Grundimpedanz zur Berechnung des SNR verwendet wur-
de, ergab sich der Wert SNRIPG,DC = −39 dB (siehe Abbildung 3.5). Bei Ver-
wendung des Wechselanteils ohne Beachtung von ∆Z0 in der Störphase betrug
der Wert SNRIPG,AC = −27 dB. Auch mit diesem Wert bleibt das Ergebnis des
Vergleiches gleich. Das IPG hatte auch in Ruhe das schlechteste SNRpp. Bei
der IPG-Messung ließen sich eventuell durch Klebeelektroden mit definiertem
Andruck, mit Hilfe des rauscharmen Biosignalverstärkers g.USBamp, mit hö-
herem Anregestrom und ggf. anderer Elektrodengeometrie deutlich bessere Er-
gebnisse erreichen.
Die Ergebnisse der Druckänderungsmessung sind in Tabelle 3.3 zusammen-
gefasst. Die Abbildung 3.8 zeigt die gemessene Ausgangsspannung des PC-
Sensors, die von den pulsabhängigen Änderungen des Blutdruckes verursacht
werden. In Abbildung 3.8 sind zwei Ruhephasen und eine Störphase erkenn-
bar. Das PC-Signal ist stark von den Ankoppelbedingungen des Sensors und
vom Messort abhängig. Nach der Störphase hat sich die Amplitude des Ruhe-
pulssignals deutlich verändert.
Die Abbildung 3.9 zeigt die Form des PC-Pulssignals in Ruhe und den Ru-
hestörsignalanteil ustoer, Ruhe, pp ≤ 0, 18 mV . Ein Problem des PC-Sensors sind
Muskelkontraktionen z.B. durch Fingerbewegungen. Sie werden durch einen
Beschleunigungssensor nicht erfasst, verursachten aber große Bewegungsstö-
rungen.
Tabelle 3.3.: Übersicht der PC-Messwerte
Messgröße Formelzeichen Berechnung Rechenwert
Ruhepuls Upp,Signal (30, 86− 19, 04)mV 11, 82 mV
Bewegungs-
störsignal
Upp,Stoer (62, 5− 7, 4)mV 55, 1 mV
SNRpp des PCs in
Ruhe
SNRpp(PC, Ruhe) 20 · log (11, 23/0, 18)
dB
+35,9 dB
SNRpp SNRpp (PC) 20 · log (11, 23/55, 1)
dB
−13 dB
Die Messwerte bei der Photoplethysmographie sind in Tabelle 3.4 zusammen-
gefasst. Die Abbildung 3.10 zeigt das PPG in Ruhe und in der Störphase. Ab-
bildung 3.11 zeigt das PPG in Ruhe. In den gezeigten Signalen sind noch 50
Hz-Störsignalanteile von ustoer, Ruhe, pp ≤ 0, 01 mV enthalten. Diese lassen sich
z.B. mit einem Tiefpassfilter mit der Grenzfrequenz fg = 15 Hz entfernen.
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Tabelle 3.4.: Übersicht der PPG-Messwerte
Messgröße Formelzeichen Berechnung Rechenwert
Ruhepuls Upp,Signal (130, 0− 129, 5)mV 0, 5 mV
Bewegungs-
störsignal
Upp,Stoer (130, 5− 128, 7)mV 1, 8 mV
SNRpp des PPGs
in Ruhe
SNRpp(PPG, Ruhe) 20 · log (0, 5/0, 01)
dB
+34 dB
SNRpp SNRpp (PPG) 20 · log (0, 5/1, 8)
dB
−11 dB
In Abbildung 3.5 sind die Ergebnisse des SNRpp-Vergleiches der durch Bewe-
gungsstörungen verfälschten Pulssignale grafisch dargestellt. Es ist erkennbar,
dass das IPG wesentlich stärker gestört war als das Druckänderungssignal (PC)
oder das PPG. Das beste SNRpp hatte in dem Versuch das Photoplethysmo-
gramm. Die Spitze-Spitze-Werte des Störsignals bei Bewegung waren hier um
Faktor 4 größer als die Spitze-Spitze-Werte des Nutzsignals in Ruhe.
Bei zweimaliger Wiederholung des Versuches konnten die Ergebnisse bestätigt
werden. Aufgrund der Versuchsergebnisse und basierend auf den praktischen
Erfahrungen mit den Sensoren fiel die Entscheidung auf den optischen Puls-
sensor. In einer Folgearbeit könnten die durchgeführten Versuche verbessert
und mit kalibrierten Sensoren durchgeführt werden. Weiterhin müssten auch
statistische Kenngrößen und Messtoleranzen für die einzelnen Messwerte und
Messergebnisse angegeben werden. Zum Festlegen eines Sensorprinzips und
für den Ablauf dieser Arbeit waren die Ergebnisse in der vorliegenden qualita-
tiven Form ausreichend.
Pulsmessmethoden
Abbildung 3.5.: SNRpp-Vergleich der Pulssensoren (PC, PPG, IPG).
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Abbildung 3.6.: Zeitfunktion des Impedanzbetrages (IPG) bei Ruhe und bei
Störung durch eine leichte Armbewegung.
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Abbildung 3.7.: Impedanzplethysmogramm (IPG) in Ruhe.
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Abbildung 3.8.: Zeitfunktion der Druckänderungen (PC) bei Ruhe und bei Stö-
rung durch eine leichte Armbewegung.
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Abbildung 3.9.: Zeitfunktion der Druckänderungen (PC) in Ruhe.
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Abbildung 3.10.: Zeitfunktion des Remission-PPGs bei Ruhe und mit Störung
durch eine leichte Armbewegung.
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Abbildung 3.11.: Zeitfunktion des optischen Pulssignals (IPG) in Ruhe.
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3.6. Schlussfolgerungen aus der Untersuchung der
Beeinflussbarkeit durch Bewegung
Der quantitative Vergleich der Signalqualität von drei verschiedenen Pulssen-
soren am Unterarm hat ergeben, dass der PPG-Sensor die geringste Queremp-
findlichkeit bei auftretenden Bewegungsstörsignalen hat.
Unter Berücksichtigung der eventuellen Beeinflussung der Sensoren durch die
Gummibänder wäre ein alternativer Ansatz zur Durchführung des Versuches
sinnvoll gewesen. Das Pulssignal hätte z.B. in drei einzelnen Versuchen mit
jedem Sensor einzeln gemessen werden können. Dabei hätte möglichst exakt
am gleichen Messort gemessen und die Bewegungsstörung reproduzierbar er-
zeugt werden müssen. Für den durchgeführten Versuch werden im Folgenden
die Vor- und Nachteile für jeden der drei Sensoren diskutiert.
IPG-Sensor: Der IPG hatte beim SNRpp mit vorhandenen Bewegungsstörun-
gen den schlechtesten Wert. Der Schaltungsaufwand für die Impedanzmessung
war wesentlich größer als bei den anderen zwei Pulssensoren. Mit einem ASIC
AD5933 [AD05] und [Pliquett12] könnte der Schaltungsaufwand für die Im-
pedanzmessung reduziert werden. Andernfalls ist die Erzeugung, Messung,
Demodulation und Verarbeitung der Signale im Kilohertz-Bereich wesentlich
anspruchsvoller als die Signalverarbeitung beim PC-Sensor oder PPG-Sensor.
Unabhängig von diesen Ergebnissen ist die Impedanzmessung zur Detektion
von Muskelkontraktionen, zur Untersuchung von Materialproben oder biolo-
gischem Gewebe geeignet. Eine mehrkanalige Messung ist sogar mit verschie-
denen Frequenzen möglich, wobei die örtliche Auflösung durch die Fläche der
Elektroden bestimmt wird. Für die Messung der Pulsfrequenz bei Bewegung
ist die Impedanzmessung mit dem hier verwendeten Messaufbau schlecht ge-
eignet.
PC-Sensor: Beim piezoelektrischen Druckänderung-Sensor (PC) war das SNR-
pp bei Bewegung besser als beim IPG. Der Schaltungsaufwand war vergleichs-
weise gering. Der Druckoffset des Sensors an die Haut war ein sehr wichtiger
Parameter für einen hohen AC-Anteil des Pulssignals. Der Sensor wies eine
hohe Querempfindlichkeit für jegliche Art von Beschleunigung, Muskel- oder
Sehnenbewegung und sogar Schallwellen auf.
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Somit könnten viele verschiedene Störsignalquellen das Pulssignal verfälschen.
Der Messort musste sehr exakt über einer Arterie liegen, damit ein Pulssi-
gnal mit hohem SNR gemessen werden konnte. Eine mehrkanalige Messung
ist möglich aber die örtliche Auflösung wird durch die Größe der Piezoschei-
be und den Stößel begrenzt. Bei zu starkem Andruck besteht auch die Gefahr,
dass das kontaktierte Blutgefäß abgedrückt wird. Der Sensor wurde wegen der
Querempfindlichkeiten insgesamt als nicht optimal eingestuft.
PPG-Sensor: Das beste SNRpp bei Bewegung erreichte der PPG-Sensor. Der
Aufbau eines mehrkanaligen Sensors war problemlos möglich und die örtliche
Auflösung wurde mehr durch die Lichtausbreitung im Gewebe als durch die
Sensorhardware begrenzt. Das SNR im ungefilterten Pulssignal in Ruhe konn-
te durch Stabilisierung des LED-Stromes mit einer Stromquelle, die Wahl eines
geeigneten LED-Stromes und durch die Verwendung einer aktiven Photodiode
auf SNRpp(PPG, Ruhe) > 45dB verbessert werden. Das Gewebe wird durch
den Sensor (insbesondere durch IR-Licht) erwärmt, was positiv für die Durch-
blutung und das Pulssignal ist. Der Druck des Sensors an die Haut ist ein sehr
wichtiger Parameter. Nach der Störphase trat eine Drift im Signal auf, die auf
eine veränderte Durchblutung oder Ankopplung des Sensors an die Haut hin-
weist. Blutdruckänderungen wie z.B. beim Bücken verursachen beim PPG grö-
ßere Driften. Der PPG-Sensor wurde insgesamt als am besten geeignet einge-
stuft und wurde für eine Störsignalunterdrückung weiterentwickelt. Er sollte
mehrere optische Kanäle haben und ein minimales Rauschen in Ruhe aufwei-
sen.
Als Ergebnis der Untersuchung in diesem Kapitel zeigte sich, dass der Remis-
sions-PPG-Sensor bei Bewegung das beste SNRpp erreicht. Der Sensor ist fle-
xibel einsetzbar und bietet einige Vorteile in der Anwendung. Im weiteren Ver-
lauf der Dissertation wurden für die Pulsmessung nur noch PPG-Sensoren ver-
wendet. Das nächste Kapitel beschäftigt sich mit der Auswahl des Messortes
für die Photoplethysmographie unter Bewegungsbedingungen.
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PPG-Pulsmessung bei Bewegung
In den letzten Kapiteln wurde die Bedeutung der Pulsfrequenz in der Medi-
zin und im Sport beschrieben. Es wurden drei verschiedene Methoden zur
Pulsfrequenzmessung vorgestellt und die Beeinflussbarkeit der Sensorsigna-
le durch Bewegungsstörungen quantitativ verglichen. Aufgrund der Untersu-
chungsergebnisse wird in den folgenden Kapiteln nur noch die Photoplethys-
mographie angewendet. In diesem Kapitel wird die Wahl der Stirn als Mes-
sort für das Photoplethysmogramm (PPG) begründet. Eine detaillierte wissen-
schaftliche Diskussion zur Auswahl des bestmöglichen Messortes für verschie-
dene Pulssensoren wäre sehr umfangreich. Sie müsste in einer separaten Ab-
handlung geführt werden. Im Folgenden werden die Vor- und Nachteile der
Stirn als Messort diskutiert.
4.1. Stirn als Messort für die PPG-Pulsmessung
Die Pulsfrequenzmessung mittels Lichtremission ist prinzipiell an allen durch-
bluteten Stellen des Körpers möglich. Hertzman [Hertzman38] untersuchte be-
reits im Jahr 1938 mit Hilfe eines Photoplethysmographen verschiedene Haut-
stellen am menschlichen Körper auf die arterielle Blutversorgung. In seinen
Untersuchungen stellte sich bereits heraus, dass neben den Extremitäten auch
die Ohrlappen und der Vorkopf eine reiche arterielle Versorgungsdichte auf-
weisen. Das Ohrläppchen ist für eine Messung mit Transmission oder Remis-
sion von Licht geeignet. Bei Bewegung ist es hingegen nicht optimal. Die Ex-
tremitäten sollen sich frei bewegen können. Sie sind daher als Messort nicht
ideal. Bei den Messungen am Unterarm in Kapitel 3.1 wurde festgestellt, dass
die Bewegung von Muskeln und Sehnen die Pulsmessung stark verfälschen. In
[Vogel07] wird die Pulsfrequenz und die Sauerstoffsättigung des Blutes z.B. im
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Gehörgang des Ohres gemessen. Damit sollen Bewegungsstörsignale vermie-
den werden. Diese Lösung ist vielversprechend, hat aber wahrscheinlich den
Nachteil, dass das Messgerät individuell an den Gehörgang des Probanden an-
gepasst werden muss. Ein Gerät zur Pulsmessung im Ohr dürfte auch ähnlich
störend empfunden werden, wie ein Hörgerät, Mehrweg-Gehörschutz-Stöpsel
oder Ohrhörer zum Musikhören.
Die Firma Nellcor™ [NELLCOR07] verkauft ein stationäres Pulsoximeter Oxi-
max N-600x. Als Zubehör wird speziell ein Stirnsensor1 OXIMAX MAX-FAST
angeboten. Basierend auf den Ergebnissen der Literaturrecherche, zahlreichen
eigenen Messungen an verschiedenen Körperstellen und bestätigt durch Aus-
sagen im Datenblatt2 des kommerziellen PPG-Sensors MLT1020PPG
[ADIPPG05] wurde die Stirn als geeigneter Messort favorisiert.
Die Stirn bzw. der ganze Kopf unterliegt z.B. beim Fahrradfahren weniger star-
ken Beschleunigungen als z.B. der Arm oder der Finger. Die Akzeptanz eines
Stirnbandes dürfte bei einer kompakten, leichten und flexiblen Bauweise ge-
nauso gut oder besser sein als die Akzeptanz eines EKG-Brustgurtes. In der
Haut an der Stirn befinden sich einzelne größere Blutgefäße, die günstig für
die Pulsmessung sein könnten (siehe Abbildungen 4.1, A.5 und [Haller1756]).
Die Eindringtiefe von rotem oder infrarotem Licht ist ausreichend, um die Ar-
terien zu „durchleuchten“. Die Eigenschaften des Messortes Stirn lassen sich
wie folgt zusammenfassen:
1. Die Arterien, die in der Cutis und Subcutis verlaufen, sind mit Licht im
Wellenlängenbereich 600...1200 nm gut erreichbar (siehe Abbildung A.5).
2. Der Pulssensor kann in ein Stirnband, Helm, Badekappe oder eine Mütze
integriert werden.
3. Der optimale Andruck zwischen Sensor und Haut ist gut einstellbar.
4. Eine dauerhafte Minderperfusion durch zu niedrige Temperaturen ist un-
ter einem Stirnband nicht zu erwarten.
1Selbstklebender Reflexions-Sauerstoffsättigungssensor bzw. mit Stirnband auch als Reflex-
Sensor-Stirn AS510M bei Firma Asmuth GmbH Medizintechnik in Minden erhältlich.
2Zitat aus dem Datenblatt des MLT1020PPG [ADIPPG05]:“The velcro strap and finger clip
models use reflected infrared light, and work best where the light can reflect from the bone
beneath the tissue. They are especially good for the finger or forehead (directly over the cen-
tre of the eyebrow is an excellent location).“ , d.h. an der Stirn direkt über den Augenbrauen
ist ein sehr guter Messort für die Pulsmessung.
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5. Es sind am Kopf keine Störsignale durch die Atmung zu erwarten.
6. Negativer Aspekt: Die Haut ist auch an der Stirn mehrere Millimeter ver-
schiebbar (siehe Subcutis im Kapitel A.5.4). Für eine störungsarme Puls-
messung bei Bewegung ist diese Verschiebbarkeit der Haut störend.
7. Negativer Aspekt: Die Muskulatur an der Stirn verursacht Stirnrunzeln,
was Bewegungsstörsignale mit großer Amplitude verursacht.
In [Steinbrink2000] werden in Kapitel 5 die Gewebebestandteile der Kopfschwar-
te und deren optische Eigenschaften ausführlich beschrieben. Die Kopfschwar-
te, die auch Skalp genannt wird, besteht aus der Kopfhaut, dem Unterhaut-
bindegewebe und der großflächigen Sehne „Galea aponeurotica“. Die Kopf-
schwarte ist relativ fest, hat beim Erwachsenen eine typische Dicke von fünf
Millimetern und ist nur als Ganzes auf dem Schädel verschiebbar. Das verur-
sacht bei der PPG-Messung Störungen.
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Abbildung 4.1.: Anatomie der Arterien an der Stirn.
Messungen in [Auerswald15] zeigten, dass der Schädelknochen unter der Kopf-
schwarte einen großen Anteil des auftreffenden Lichtstromes diffus streut und
remittiert. Somit ist eine Remissionsmessung an der Stirn möglich. Die inter-
essanten Blutgefäße auf der Stirn sind die Arteria Supraorbitalis3 und die Arte-
ria Supratrochlearis. Die beiden Arterien befinden sich direkt über der Augen-
höhle.4
3Supraorbital bedeutet oberhalb der Augenhöhle (Orbita) gelegen
4Die Arteria supratrochlearis ist ein orbitaler Gefäßast der Arteria ophthalmica. Die Arteria
supratrochlearis ist einer der drei Endäste der Arteria ophthalmica (Engl.: Supratrochlear
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Sie versorgen an der Stirn die Haut der Regio frontalis, die mimische Muskula-
tur und das Periost5 mit Blut. In Abbildung 4.1 und Abbildung A.5 im Anhang
A.5.4 sowie in [Steinbrink2000] S.79 ist erkennbar, dass sich zwischen der Sub-
cutis und dem Schädelknochen Muskelgewebe befindet. Durch kontrahierende
Muskeln bilden sich oft Falten an der Stirn, die bei der Pulsmessung Probleme
bereiten. Daher sind Messorte am Kopf vorteilhaft, an denen sich möglichst
wenig Muskulatur befindet.
Im Bereich des Gesichtes ist dies nicht gegeben. An der Stirn kann ein PPG-
Sensor gut mit definiertem Andruck platziert werden. Ein wichtiger Vorteil der
Stirn gegenüber z.B. der Schläfe ist die geringe Behaarung. Sobald sich Haare
unter dem Sensor befinden, ist die optische Pulsmessung kaum noch möglich.
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Abbildung 4.2.: In [Weustink15] gemessenes AC/DC-Verhältnis an der Stirn.
Zur Untersuchung des AC/DC-Verhältnisses an der Stirn wurde der Remis-
sionspulssensor auf der Stirn verschoben und an jeder Position das AC/DC-
Verhältnis berechnet. In Abbildung 4.2 ist die gemessene Ortsabhängigkeit dar-
gestellt. Die gemessene ortsabhängige Funktion könnte mit zwei unterschied-
lichen Thesen erklärt werden:
1. Ein Pulssensor mit guter Ortsauflösung misst direkt über einer größeren
Arterie ein größeres Pulssignal und neben dem Blutgefäß ein kleineres.
2. Die ortsabhängigen AC/DC-Werte sind durch einen je nach Beschaffen-
heit der Stirn ortsabhängigen Druck zwischen Sensor und Haut entstan-
den.
artery are branches of the ophthalmic artery). Die Arteria supratrochlearis anastomosiert
mit der Arteria supraorbitalis und mit dem gleichnamigen Gefäß der Gegenseite.
5Periost: Knochenhaut
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Die Frage, welche der zwei Thesen besser zutrifft, könnte durch weitere Mes-
sungen an verschiedenen Probanden mit zusätzlicher Druckmessung unter-
sucht werden. Die erste These wurde zunächst als höher wahrscheinlich ein-
gestuft, weil der Verlauf der roten Kurve in Abbildung 4.2 gut mit der Lage
der größeren Arterien auf der Stirn übereinstimmte. Nach Messungen im Ka-
pitel 7.3 konnte die Annahme von These 1 nicht bestätigt werden und wurde
verworfen.
4.2. Anforderungen an einen Stirnband-PPG-Sensor
Ausgehend von der gewünschten Anwendung eines Pulssensors an der Stirn
wurden die folgenden technischen Anforderungen an einen Remissions-PPG-
Sensor formuliert. Die praktischen Erfahrungen mit verschiedenen Entwick-
lungsstufen des PPG-Sensors und die Annahmen für die praktische Anwen-
dung des Signalkoppelmodells in Kapitel 6.4 wurden berücksichtigt.
1. Möglichst hoher Signal-Rausch-Abstand (SNR ≥ 40 dB) im Ruhe-PPG;
2. Pulssensor mit Lichtremission, der beim Sport tragbar ist als kabelloser
tragbarer Datenspeicher oder als Funklösung;
3. mindestens zwei Kanäle mit guter Ortsauflösung und geringem optischen
Kanalübersprechen;
4. geringe Empfindlichkeit gegenüber Umgebungslicht und anderen Stör-
einflüssen wie Feuchtigkeit oder Temperaturschwankungen;
5. möglichst hohes AC/DC-Verhältnis im Ruhe-PPG;
6. störungsminimaler Andruck, d.h. fester Sitz an der Haut unter der An-
nahme, dass additive Überlagerung von Nutz- und Störsignalen gegeben
ist;
7. kleine Masse m < 10 g für minimale Kräfte auf den Sensor bei Bewegung;
8. möglichst kleine Abmessungen und sicherer Fertigungsprozess;
9. möglichst flacher Aufbau (ggf. flexibel) zur Vermeidung von Kippeln;
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10. Erwärmung unter dem Sensor für bessere Durchblutung und hohes AC/DC;
11. einfaches Anbringen des Sensors am Kopf mit einfacher Korrektur und
ggf. automatischer Rückmeldung bei guter Sensorposition;
12. reproduzierbare Pulssignale nach Anlegen am gleichen Messort;
13. geringer Energieverbrauch P<100 mW, Akku- oder Batteriebetrieb;
14. Option 1: wasserdichte Variante des Sensors für mind. 1 Stunde;
15. Option 2: 3D-Beschleunigungsmessung der Bewegung des Sensors;
16. Option 3: Erweiterung zu einem Remissions-Pulsoximeter.
Am Ende dieses Kapitels wurde die Stirn als geeigneter Messort für die Puls-
messung befunden. In den weiteren Arbeitsschritten der Dissertation wurde
der im folgenden Kapitel 5 beschriebene PPG-Sensor von [Weustink15] für die
Anwendung an der Stirn optimiert und charakterisiert.
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5. Experimentelle Untersuchung
eines PPG-Sensors mit Stirnband
Im Rahmen der Dissertation wurden verschiedene PPG-Sensoren entwickelt.
Im Anhang B werden nur die Sensoren beschrieben, die bei Messungen im Rah-
men dieser Arbeit verwendet wurden. Der Fokus liegt in diesem Kapitel nur
auf dem letzten Entwicklungsstand nach [Weustink15]. Es werden die wich-
tigsten Untersuchungsergebnisse und Eigenschaften dieses Sensors vorgestellt.
In den Abschlussarbeiten [Weustink15], [Gansauge15] und [Thiel15] können
weitere Details zum Sensordesign und den Untersuchungen nachgelesen wer-
den.
5.1. Allgemeine Eigenschaften eines PPG-Sensors
5.1.1. Vorbetrachtungen für den Aufbau eines
Photoplethysmographen mit Lichtremission
In [Mendelson88] werden viele praktische Vorschläge zum technischen Aufbau
eines Remissions-Photoplethysmographen gegeben. Es werden z.B. die geo-
metrische Anordnung der LEDs und Photodiode(n), der Einfluss der lokalen
Hauttemperatur, der Effekt von mehreren parallel geschalteten Photodioden
vorgestellt. Bei einem festgelegten Abstand zwischen LED und Photodiode von
z.B. 6 mm kann mit einem größeren LED-Strom auch ein größeres Areal des
pulsierendes Gefäßbettes belichtet und größere DC- und AC-Komponenten ge-
messen werden. Auch bei größerem Abstand (siehe [NELLCOR07]) zwischen
LED und Photodiode können größere AC-Komponenten im PPG gemessen
werden. Allerdings muss die eingestrahlte Lichtintensität bei größerem Ab-
stand auch erhöht werden, um die mit dem Abstand zunehmende Absorption
des Gewebes zu überwinden.
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Wenn der Abstand zu klein gewählt wird, führt eine zu hohe DC-Komponente
zur Sättigung des Photodetektors oder des Verstärkers. Die DC-Komponente
steigt hauptsächlich durch Mehrfachstreuung des eingestrahlten Lichtes in den
nicht durchbluteten Hautschichten Stratum Corneum und Epidermis an. In
[Vogel07] wurde eine technische Lösung zu diesem Problem gefunden. Die-
ser Sensor ist hoch integriert und misst das PPG und die SpO2 im Ohr. Der Ab-
stand zwischen LED und Photodiode sollte je nach Messort so gewählt werden,
dass PPGs mit maximal pulsierender AC-Komponente bei möglichst kleiner
DC-Komponente mit möglichst hohem SNR gemessen werden. Anhand eines
hohen AC/DC-Verhältnisses und einem hohen SNR lässt sich ein Optimum
finden.
5.1.2. Auswahl eines geeigneten Lichtemitters
Der gesuchte Lichtemitter muss den grundlegenden Anforderungen des Sen-
sors in Kapitel 4.2 genügen. Bei den Anforderungen sind vor allem die me-
chanischen Abmessungen, der Stromverbrauch, die Verlustleistung und das
Temperaturverhalten, die optischen Eigenschaften zur Lichtemission, die me-
chanische Robustheit, eventuell auch die IP-Schutzart, die Waschbarkeit oder
Desinfizierbarkeit zu beachten. Hier lag der Fokus nur auf einem PPG-Sensor
mit Lichtremission für die mobile Anwendung am Kopf.
LEDs erfüllen die grundlegenden Anforderungen an die gesuchte Lichtquelle.
Sie emittieren ein schmalbandiges, fast monochromatisches Licht, welches in
der Praxis schon vielseitig für die Photoplethysmographie und Pulsoximetrie
eingesetzt wird. So kann auf kostenintensive optische Filter zur Begrenzung
der Wellenlänge des Lichtes verzichtet werden. Die zur PPG-Messung benötig-
te Lichtintensität kann z.B. mit infraroten LEDs mit einem konstanten Strom
erzeugt werden. Die IR-LED wird thermisch nicht überlastet und es kann ein
hohes SNR des gemessenen PPG-Signals in Ruhe erreicht werden. Auch mit
rotem Licht ist die Messung mit konstantem Strom in der LED möglich, wobei
die Signalamplituden bei gleichem Sensoraufbau, Photodiode mit geeignetem
Spektrum und einer Messung z.B. am Finger kleiner sind, als mit IR-Licht. Das
Ruhe-SNR kann sich durch ein kleineres Nutzsignal verschlechtern. Auch grü-
nes Licht bietet sich für die PPG-Messung an, da es im Wellenlängenbereich
430 ≤ λ ≤ 450 eine hohe Lichtabsorption im Blut gibt.
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Laut Abbildung 2.14 haben das oxigenierte und desoxigenierte Hämoglobin
bei dieser Wellenlänge hohe Absorptionskoeffizienten. Zuvor muss das grü-
ne Licht aber die hohe Absorption des Melanins in der Epidermis überwinden.
Aufgrund der resultierenden hohen Absorption werden größere Lichtintensitä-
ten zur Remissionsmessung als bei infrarotem Licht benötigt. Der LED-Strom
kann z.B. gepulst werden, um die mittlere, in der LED umgesetzte Leistung
zu reduzieren. Der gepulste Betrieb erfordert eine aufwendigere Schaltungs-
technik und wirkt sich ggf. negativ auf das Ruhe-SNR des PPGs aus. Ein An-
wendungsbeispiel ist das Sensormodul Si1144 [Sili15] von Firma Silicon Labs,
das für die Herzfrequenzmessung geeignet ist. Das Modul enthält eine grü-
ne LED, einen Sensor und einen im Datenblatt nicht näher beschriebenen dy-
namischen HRM-Algorithmus. Hier wurde zugunsten eines möglichst hohen
Ruhe-SNR des PPG-Signals mit infrarotem Licht angeregt. Die infrarote LED
VSMB1940X01 von Firma VISHAY [VIS09] hatte alle Anforderungen erfüllt
und wurde mit einem konstanten Strom betrieben.
5.1.3. Abstand zwischen Sensor und Reflektor
Abbildung 5.1 zeigt die gemessene Gleichspannung am Ausgang des Remissi-
onspulssensors im Anhang B.6 als Funktion des Abstands zwischen Reflektor
und Sensor. Der Abstand wurde mit einer Bügelmessschraube eingestellt, an
der ein weißer Reflektor wie in Abbildung B.14 angebracht war.
An der Stirn wirkt der Schädelknochen auch als Reflektor. Eine Abstandsän-
derung kann bei der PPG-Messung in Ruhe zum Beispiel durch die pulsab-
hängige Querschnittsänderung der Arterien entstehen und wirkt wie eine va-
riable Lichtremission. Bei der PPG-Messung in Ruhe wirkt eine Abstandsän-
derung als zusätzliche PPG-Nutzsignalquelle. Unter Bewegungsbedingungen
muss der Abstand möglichst konstant sein, damit keine großen1 Störsignalam-
plituden durch Abstandsänderungen erzeugt werden. Bei konstantem Abstand
zwischen Sensor und Reflektor steigt die Wahrscheinlichkeit, dass sich ein kon-
stanter Gleichanteil im PPG einstellt, der von der Lichtabsorption im Gewebe
bestimmt wird.
1Die Größe ist in Relation zum Nutzsignal zu sehen.
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Unter Bewegungsbedingungen ist ein fester Abstand bei einem Remissions-
Sensor an der Stirn praktisch nicht umsetzbar. Es besteht aber die Möglichkeit,
den Druck des Sensors an die Haut so zu justieren, dass Abstandsänderungen
bei Bewegung minimiert werden.
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Abbildung 5.1.: Ausgangsspannung eines PPG-Sensors als Funktion des Ab-
standes zum Reflektor mit Sender-Empfänger-Abstand = 7 mm
5.1.4. Druck des Sensors auf die Haut
Der Druck des Sensors auf die Haut ist ein wichtiger Parameter bei der Mes-
sung eines PPGs. Durch einen steigenden Druck auf die Haut wird der Abstand
z.B. zum Schädelknochen kleiner und eine unter dem Sensor liegende Arterie
wird deformiert oder sogar zugedrückt. Eine Deformation der Arterie verän-
dert auch das Strömungsprofil des Blutes in der Arterie2. Abbildung 5.3 zeigt
das Ergebnis einer PPG-Messung in Ruhe, in welcher der Druck des Mittelfin-
gers auf den Pulssensor variiert wurde. Die Funktion in Abbildung 5.3 wurde
gemessen, indem der Mittelfinger auf den flexiblen Pulssensor und den darun-
ter liegenden flexiblen Drucksensor Flexiforce A201 gelegt wurde. Beide Senso-
ren lagen auf dem Tisch. Der Andruck zwischen Sensor und Finger wurde mit
der Fingermuskulatur zwischen 2 kPa ≤ p ≤ 20 kPa variiert und die Signale
von Puls und Druck zeitgleich gemessen.
2Die Ausrichtung der Erythrozyten im strömenden Blut ist von der Strömungsgeschwindig-
keit abhängig und beeinflusst die optischen Eigenschaften des Blutes.
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Drucksensor Flexiforce
Flexibler Pulssensor
Finger mit 
variablem 
Andruck
Abbildung 5.2.: Messung der Druckabhängigkeit des Pulssignals.
Nach Bandpassfilterung mit Frequenzbereich 1 Hz ≤ f ≤ 15 Hz wurde der Ef-
fektivwert des PPG-Wechselanteils gleitend mit einem 4 s-Zeitfenster berech-
net. Der Druck wurde von 1, 6 kPa ≤ p ≤ 20, 5 kPa linear aufgetragen.
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Abbildung 5.3.: Druckabhängigkeit des Effektivwertes des PPG-Wechselanteils
am Mittelfinger.
Der Effektivwert des mit einem Bandpass von 0, 8 Hz ≤ f ≤ 15 Hz gefilter-
ten Nutzsignals konnte durch Variation des Druckes um Faktor 4 vergrößert
werden. Um einen festen Sitz des Sensors an der Haut zu erreichen, musste
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der Druck 2 kPa ≤ p ≤ 5 kPa betragen. Mit ansteigendem Druck erreichte der
Effektivwert des PPG-Wechselanteils im Bereich p = 10 kPa sein Maximum.
In diesem Bereich wurde auch das AC/DC-Verhältnis maximal. Als Ursache
könnte ein teilweises Zusammendrücken des Blutgefäßes die Strömungsge-
schwindigkeit des Blutes während der Systole vergrößern, was einen Einfluss
auf die Absorptionseigenschaften des Blutes hat. Eine weitere Erklärung könn-
te die Verdrängung von Gewebe und eine damit verbundene bessere Durch-
leuchtung der tiefer liegenden Blutgefäße sein. Je nach mechanischem Auf-
bau des Sensors könnte auch eine vom Druck des Sensors auf die Haut und
vom pulsierenden Blutdruck verursachte Abstandsänderung zwischen Emit-
ter und Detektor eine zusätzliche Quelle für das PPG-Nutzsignal in Ruhe sein.
Eine Vergrößerung des Abstandes wirkt wie eine stärkere Lichtabsorption.
Bei Drücken von p > 14 kPa verringerte sich der PPG-Effektivwert wieder, weil
die Arterien unter dem Sensor abgedrückt wurden.
Eine Stabilisierung des Arbeitspunktes mit maximalem Effektivwert des Pulssi-
gnals, hier bei p = 10 kPa, ist bei Bewegungsbedingungen kaum realisierbar. So
ändert sich durch eine kleine Änderungen des Druckes selbst bei konstantem
Puls, d.h. Blutdruck und Frequenz, der Effektivwert des Pulssignals. Störungen
durch variablen Druck sind dem Nutzsignal sehr wahrscheinlich nicht additiv
überlagert. Das Signalkoppelmodell in Abbildung 6.2 erlaubt nur eine addi-
tive Überlagerung von Nutz- und Störsignal und die Störsignalunterdrückung
würde bei einer nicht additiven Überlagerung versagen. Daher muss der Druck
im Bereich 2 kPa ≤ p ≤ 5 kPa eingestellt werden, um zu gewährleisten, dass
die mechanische Beeinflussung der Blutgefäße minimal ist. Dabei kann eine ad-
ditive Überlagerung von Nutzsignal und Störsignal angenommen werden. Bei
der PPG-Messung ist nicht die Größe des Effektivwertes vom Pulssignal aus-
schlaggebend, sondern ein möglichst hohes SNR des Pulssignals in Ruhe und
eine möglichst geringe Beeinflussbarkeit durch Bewegungsstörungen.
Es können nicht nur durch den Herzschlag Druckänderungen entstehen, wel-
che die Blutgefäße deformieren, sondern auch durch Bewegung des Körpers.
Für die Pulsmessung sind nur die Querschnittsänderungen der Arterien rele-
vant, die vom Herzschlag verursacht werden. Der Druck des Sensors auf die
Haut muss groß genug sein, damit der Sensor bei Bewegung fest sitzt und sich
nicht ablöst. Bei Umsetzung dieser Forderung wird davon ausgegangen, dass
nur noch additiv überlagerte Störungen auftreten.
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Im Anhang 7.2.4 wurden Untersuchungen zur Additivität von Nutz- und Stör-
signal durchgeführt. Es wurde nachgewiesen, dass die Additivität für kleine,
mit einem Schwingungserreger am Kopf erzeugte Beschleunigungen gegeben
ist.
5.1.5. Signalform und Pulsfrequenz
Bei körperlicher Anstrengung verändert sich nicht nur die Pulsfrequenz, son-
dern auch die Form des Pulssignals. Abbildung 2.11 in Kapitel 2.4.3 zeigt, wie
sich unter Belastung3 mit steigendem Blutdruck die Pulsfrequenz und auch die
Signalform des PPGs verändert. Das muss beim Algorithmus zur Erkennung
der Pulsfrequenz beachtet werden. Bei Verwendung von Korrelationsmetho-
den sollte die aktuelle Signalform adaptiv erfasst werden, um die Pulsfrequenz
unter Bewegung sicher bestimmen zu können.
5.2. Sensorhardware zur Erfassung von zwei PPGs
Während für die Pulsoximetrie ein Gewebeabschnitt mit möglichst homogen
verteiltem Blutvolumen wie z.B. im Fingerendglied gefordert [Kraitl08] S.52
wird, ist hier im Gegensatz dazu gewünscht, dass an dickeren Blutgefäßen
in der Haut größere Nutzsignalamplituden gemessen werden als im übrigen
Gefäßbett. Diese Bedingungen könnten erreicht werden, wenn zwei dicht ne-
beneinander liegende Sensoren mit hoher Ortsauflösung ein PPG messen. Im
Idealfall misst der erste Sensor direkt über einer größeren Arterie ein größeres
Pulssignal und der zweite, dicht daneben liegende, ein kleineres Pulssignal. Es
wurde angenommen, dass bei hinreichend kleinem Abstand zwischen den Sen-
soren bei Bewegung gleiche Störsignale an beiden Sensoren entstehen. Diese
Annahme wird in Kapitel 7.3 nach Auswertung der Messergebnisse mit realen
Bewegungsstörungen weiter diskutiert.
5.2.1. Zweikanaliger PPG-Sensor mit Stirnband
Abbildung 5.4 zeigt den in [Weustink15] entwickelten zweikanaligen Pulssen-
sor mit Stirnband. Als Basis wurde eine einfach anzulegende Stirnlampe der
Firma LUPINE verwendet (laut Anforderung Nr. 11).
3Bewegungsstörungen wurden bei der Messung auf dem Fahrradergometer weitestgehend
vermieden.
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Die Stirnlampe wurde entfernt und an deren Stelle der PPG-Sensor eingebaut.
Der Batteriehalter der Lampe am Hinterkopf wurde als Anschluss der Messka-
bel zum Verstärker genutzt.
IR2   IR1
Kabelanschluss /
Funkschnittstelle
Abbildung 5.4.: Pulssensor mit Stirnband nach [Weustink15].
Später kann dort die Funkschnittstelle untergebracht werden. Das in der Mitte
des Kopfes von der Stirn zum Hinterkopf geführte Gummiband der originalen
Stirnlampe wurde entfernt. Mit diesem Band traten größere Bewegungsstörsi-
gnale auf als ohne. Der Pulssensor wurde während der Entwicklungsphase mit
Kabeln an den Messverstärker g.USBamp angeschlossen. Die Pinbelegung des
flexiblen Flachbandkabels am Sensor war kompatibel zur später verwendeten
Funkschnittstelle. Die Schaltung entspricht der in Abbildung B.19 im Anhang
B.7 ergänzt mit der LED-Stromquelle aus Abbildung B.13 im Anhang B.5.
Tabelle 5.1.: Eigenschaften des Sensoraufsatzes PS2H3 an der Stirn
Eigenschaften PS2H3 Kanal IR1 Kanal IR2
LED-Strom 10...15 mA
Abstand Mitte der Sensoren, siehe Abb. 5.9 6 mm
Abstand LED-Photodiode, siehe Abb. 5.9 7 mm
AC/DC-Verhältnis = E f f ektivwert WechselanteilGleichanteil 1,2% 1,1%
Signal-Rauschverhältnis SNR 48,8 dB 48,3 dB
Kanalübersprechen
Eigenlicht, Nutzanteil 77% 81%
Fremdlicht, Übersprechen 23% 19%
Halbwertsbreite, Ortsauflösung 4,5 mm 4,5 mm
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In [Gansauge15] erfolgte die Entwicklung der Funkschnittstelle. Zeitgleich wur-
de in [Weustink15] der PPG-Sensor in Abbildung 5.13 entwickelt und charak-
terisiert. Das flexible und sehr leichte Flachbandkabel verbindet die Platine des
PPG-Sensors mit der Platine der Funkschnittstelle und vermeidet Kabelarte-
fakte, die durch Bewegung des Kabels am Sensor entstehen könnten. Tabelle
5.1 zeigt die in den Untersuchungen ermittelten Eigenschaften des Sensors mit
dem Sensoraufsatz PS2H3 in Abbildung 5.4. Die Funkschnittstelle wurde noch
nicht als kompaktes Modul gefertigt und deshalb noch nicht mobil verwendet.
Die Abbildungen 5.5 und 5.6 zeigen das Gehäuse des Pulssensors ohne Platine
und eine Ansicht der optimierten Lichtschächte. In [Weustink15] wurde ver-
sucht, ein Optimum für eine hohe Ortsauflösung, ein geringes Kanalüberspre-
chen, ein hohes SNR und ein hohes AC/DC-Verhältnis zu finden. Der Druck
zwischen Sensor und Haut sollte zwischen 2 kPa ≤ p ≤ 5 kPa eingestellt wer-
den. Gewünscht war auch ein minimaler Stromverbrauch bei möglichst hoher
Lichtintensität unterhalb der Aussteuergrenze des Verstärkers im Lichtempfän-
ger. In [Weustink15] wurden verschiedene Aufsätze konstruiert und mit ver-
schiedenen farbigen Kunststoffen hergestellt. Die Eigenschaften wurden mess-
technisch untersucht.
Abbildung 5.5.: Darstellung des Sen-
soraufsatzes H3 mit
Laschen für Stirnband
ohne Platine nach
[Weustink15].
Lichtschächte
Photodioden
Abbildung 5.6.: Ansicht der Licht-
schächte des IR-
Sensors ohne Plati-
ne.
In den Untersuchungen wurden die besten Messergebnisse erreicht, wenn der
PPG-Sensor eine flache Auflagefläche hat. Bei erprobten flexiblen Lösungen mit
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zum Teil erhabenen Bauelementen konnten der Druck und das Übersprechen
nicht gut eingestellt werden. Dieser Ansatz wurde verworfen. Ein schmaler
Lichtschacht vor den LEDs dient zur Lichtführung und zur Vermeidung von
Streuung des Lichtes vor dem Auftreffen auf die Haut. Die Photodioden wur-
den in eine passende Öffnung eingesetzt. Ein schmaler Lichtschacht vor den
Photodioden brachte keinen messbaren Vorteil.
Die Ortsauflösung wurde mit den Lichtschächten vor den LEDs verbessert und
das optische Kanalübersprechen zwischen den zwei Sensoren konnte reduziert
werden. Mit der flachen und relativ großen Auflagefläche konnte der Einfluss
des Druckes und der Einfluss von Umgebungslicht minimiert werden (Anfor-
derung Nr. 4).
Sensor-
platine
IR-Photo-
diode
IR-LED
Knochen
Haut mit Arterie
Epidermis
Lichtschacht-
winkela
Abbildung 5.7.: Position und Lichtremission der LED im Lichtschacht.
Der Abstand zwischen den Photodioden beträgt sechs Millimeter und der Ab-
stand zwischen LED und Photodiode beträgt sieben Millimeter (siehe Abb.
5.9). In den Abbildungen 5.7 und 5.8 ist die Position der LEDs skizziert, mit
der das Kanalübersprechen minimiert werden konnte. Als mögliche Optimie-
rung könnte das Maximum der Abstrahlcharakteristik der IR-LED VSMB1940
im Winkel α des Lichtschachtes ausgerichtet werden. So würde ein größerer
Anteil des emittierten Lichtes die Haut erreichen, ohne vorher am Gehäuse re-
flektiert oder absorbiert zu werden. Der LED-Strom könnte entsprechend der
geringeren optischen Verluste verkleinert werden und die Ortsauflösung könn-
te sich noch weiter verbessern. Diese Maßnahme wurde allerdings nicht um-
gesetzt, weil ein schräges Auflöten von SMD-Bauelementen auf eine Platine
keinem definierten Fertigungsprozess entspricht (Anforderung Nr. 8).
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Mit den verfügbaren technischen Möglichkeiten war der Bauraum für eine ge-
eignete Optik, einen Lichtwellenleiter oder eine bedrahtete 3mm-LED zu klein
(Anforderung Nr. 9). Bei der Bestückung der Sensorplatine wurden die IR-
LEDs, wie in Abbildung 5.8, so dicht wie möglich am Rand des Lichtschachtes
positioniert.
Die Innenseiten des Lichtschachtes wurden geschwärzt, damit das Streulicht
im Schacht absorbiert wird. Das Kanalübersprechen konnte mit dieser Maßnah-
me deutlich verringert werden. Bei einem vollständig schwarzen Sensorgehäu-
se waren die Lichtabsorption und der für die Messung notwendige LED-Strom
zu groß. Bei gleicher Geometrie und kleinerem LED-Strom wurde mit blauem
oder weißem Kunststoff eine wesentlich größere Lichtintensität emittiert. Mit
weißem Kunststoff war wegen starker Streuung die Ortsauflösung schlechter
als bei blauem Kunststoff, so dass der blaue Kunststoff für den Sensor verwen-
det wurde.
LED2 LED1
Platine
Aufsatz
Abbildung 5.8.: Anordnung der LEDs im Lichtschacht mit Abstrahlcharakteris-
tik für geringes Kanalübersprechen.
Die wichtigsten Eigenschaften des Sensors sind in Tabelle 5.1 zusammenge-
fasst. Sie zeigt, dass sich die zwei Kanäle des Sensors geringfügig unterschei-
den. Der LED-Strom wurde so eingestellt, dass der Messverstärker trotz Gleich-
anteil, Nutzsignal und maximal zu erwartendem Störsignal nicht übersteuert
werden konnte. Das an der Stirn gemessene AC/DC-Verhältnis ist mit etwa
1,2% wesentlich kleiner als das in der Literatur [Webster97] dokumentierte Ver-
hältnis von mehr als 10%.
Das Kanalübersprechen4 in Tabelle 5.1 wurde wie in Abbildung 5.9 unter realen
Einsatzbedingungen des Sensors an der Stirn eines Probanden untersucht.
4Eine vergleichbare Messschaltung wurde in [Albert08] bzw. [Bernreuter01] als Ansatz für
das Remissions-Pulsoximeter REOX genutzt, um die Messgenauigkeit der Remissionspuls-
oximetrie zu verbessern.
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LED1 LED2
Fremdlicht
Eigenlicht
D2D1
6mm
7
m
m
Abbildung 5.9.: Anordnung zur Untersuchung des Kanalübersprechens.
Beim ersten Schaltzustand „00“ in Abbildung 5.10 links waren beide LEDs aus-
geschaltet und der Einfluss des Umgebungslichtes konnte als Dunkelwert be-
stimmt werden. Der Dunkelwert war nach Tiefpassfilterung5 so gering, dass
der Einfluss praktisch vernachlässigbar war.
Abbildung 5.10.: Ergebnis zur Untersuchung des Kanalübersprechens.
Danach wurde mit dem Schaltzustand „11“ die maximale Lichtintensität bei
zwei eingeschalteten Lichtemittern LED1 und LED2 bestimmt. Dieser Wert wur-
de beim Schaltzustand „11“ als 1 (100%) aufgetragen. Dann wurde LED2 aus-
geschaltet und an den Photodioden D1 und D2 die von der LED1 abgestrahlte
Lichtintensität gemessen. Das Ergebnis wurde mit dem Maximalwert skaliert
und beim Schaltzustand „10“ aufgetragen. An der Photodiode D1 ist es das er-
wünschte „Eigenlicht“ und an der Photodiode D2 das unerwünschte „Fremd-
licht“ durch Kanalübersprechen. Im nächsten Schritt wurde LED1 deaktiviert
und LED2 aktiviert. Das Ergebnis wurde beim Schaltzustand „01“ aufgetragen.
Im letzten Schritt wurde noch einmal der „Dunkelwert“ bzw. Umgebungslicht-
wert bei abgeschalteten LEDs gemessen und beim Schaltzustand „00“ rechts
aufgetragen.
5Umgebungslicht von Bürolampen bewirkt einen hohen DC-Anteil und störende Frequenzan-
teile bei f = 100 Hz, wie Abbildung B.15.
76
5.2. Sensorhardware zur Erfassung von zwei PPGs
Das Übersprechen zwischen den zwei Sensorkanälen an der Stirn beträgt etwa
20%. Das „Eigenlicht“ verursacht etwa 80% des Sensorsignals. Im Idealfall, d.h.
ohne ein Übersprechen, sollten 100% Signalstärke durch „Eigenlicht“ erreicht
werden. Die Werte für Photodiode D1 und D2 können der Tabelle 5.1 entnom-
men werden. Die zwei optischen Kanäle sind wegen des Übersprechens nicht
vollständig unabhängig voneinander und die zwei Kanäle sind auch nicht ex-
akt baugleich.
IR1 IR2
Kopfhaut
Pulssensor
Blutgefäß, Absorber
Knochen, weißer Reflektor
Hautmodell
Weg x
Abbildung 5.11.: Hautmodell zur Untersuchung der Ortsauflösung.
Die Ortsauflösung der zwei Sensoren wurde wie in Abbildung 5.11 mit einem
einfachen Hautmodell aus transparentem Silikon und einem schwarzen Draht-
stück mit D = 1 mm als Absorber untersucht. Der Sensor wurde in x-Richtung
über das Hautmodell bewegt und die Ausgangsspannungen der Sensoren als
Funktion des Weges aufgezeichnet. Als Maß für die Ortsauflösung wurde die
Halbwertsbreite in Millimetern gewählt. Anhand der gemessenen Kurven wur-
de eine Halbwertsbreite von 4,5 mm bestimmt. Die zwei Sensoren haben somit
eine hinreichende Ortsauflösung und die Anforderung6 Nr. 3 an den Sensor
wurde erfüllt.
Abstand zum simulierten Blutgefäß / mm
Halbwerts-
breite
U
a
 /
 U
a
m
a
x
Abbildung 5.12.: Ergebnis zur Untersuchung der Ortsauflösung.
6Durch hohe Ortsauflösung sollen größere Arterien im Kapillarbett detektiert werden können.
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5.2.2. Funkschnittstelle für den PPG-Sensor
Abbildung 5.13 zeigt als Blockschaltbild den Aufbau des mobilen Pulssensors
mit Funkschnittstelle nach Anforderung 2. Die Sensorplatine enthält den PPG-
Stirnsensor, der in [Weustink15] entwickelt wurde. Das in [Gansauge15] entwi-
ckelte Sensormodul enthält die benötigte Messtechnik und den Sender für die
Funkschnittstelle mittels Bluetooth. Grundsätzlich wird die Integration der ge-
samten Elektronik in den PPG-Sensor angestrebt. Ein EKG-Brustgurt oder ein
Herzschrittmacher zeigen beispielhaft, dass die Integration mit ausreichenden
finanziellen Mitteln kein Problem darstellt. Die aktuell zur Spannungsversor-
gung verwendete 9V-Batterie ist zu groß und zu schwer für einen voll integrier-
ten Stirnsensor. Es müssen noch Kabel vom Stirnsensor zur 9V-Batterie geführt
werden. In der Dissertation wurde auf eine weitere Miniaturisierung und Inte-
gration der Elektronik verzichtet. Für erste Untersuchungen wurde der kabel-
gebundene PPG-Sensor genutzt. Für eine höhere Flexibilität sowie praxisna-
he Messbedingungen ist eine Funkschnittstelle notwendig. In der Dissertation
werden keine Messergebnisse mit Funkschnittstelle aus [Gansauge15] gezeigt.
Die Beschleunigung in drei Achsen und die zwei Pulssignale wurden mit der
Frequenz 200 Hz abgetastet. Das EKG wurde mit 400 Hz abgetastet. Die Abtas-
tung der PPG-Signale mit 24 bit ermöglicht im Messbereich 0 V ≤ u ≤ 5 V eine
theoretische Auflösung von 0, 3µV. Der gemessene Effektivwert des Rauschens
eines idealen EKGs vom Patientensimulator ES300 der Firma S.P.L. Elektronik
lag im Bereich 1, 5 µV.
Sensorplatine
Proband
2x IR-LED
2x IR-Photodiode
Beschleunigungssensor
Sensor-Modul
Sensoransteuerung, 
(Spannung und LED-Strom)
ADC 24bit
(ADS1256)
µC
(MSP430)
Bluetooth
Schnittstelle
(Hc-06)
PC-System
(Filterung und Anzeige mit MATLAB)
Bipolare EKG-Messung
(ADS1293)
Spannungsversorgung
(9V Batterie)
Signal-Anpassung
(Anti Alias 
Filterung)
Abbildung 5.13.: Blockschaltbild des Pulssensors mit Funkmodul.
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5.3. Ergebnisse der Untersuchung des PPG-Sensors
Damit ist Anforderung 1 erreicht und es ist sichergestellt, dass die Messtechnik
kein Rauschen verursacht, was bei der Störsignalunterdrückung zu Problemen
führt. Die Messwerte werden seriell im Zeitraster von fünf Millisekunden als
Datenblock mit der Bluetooth-Funkschnittstelle zum PC übertragen. Die Dar-
stellung und Filterung der Daten erfolgt mit MATLAB auf dem PC. Die emp-
fangenen Rohdaten werden auf der Festplatte abgespeichert.
5.3. Ergebnisse der Untersuchung des PPG-Sensors
Die in Kapitel 4.2 formulierten Anforderungen (Nr. 1, 2, 3) bezüglich SNR und
hoher Ortsauflösung konnten erfüllt werden. Auch die Forderungen (Nr. 7, 8,
11) nach kleiner Masse, Bauform und Handhabbarkeit wurden umgesetzt. Um-
gebungslicht wurde gut abgeschirmt (Nr. 4).
Der Einfluss von Feuchtigkeit und Temperaturdriften muss noch untersucht
werden. Das erreichte AC/DC-Verhältnis (Nr. 5) in Tabelle 5.1 ist verglichen mit
den Literaturangaben in [Webster97] von mehr als 10% vergleichsweise klein.
Die hohen Werte in der Literatur wurden eventuell durch starke Erwärmung
der Haut und eine resultierend starke Durchblutung oder auch andere Mess-
größen (z.B. Spitze-Spitze-Wert anstelle von Effektivwerten) erreicht.
Der Sensor ist leicht und flach, aber nicht flexibel, so dass die individuelle Form
der Kopfschwarte und des Schädelknochens an der Stirn den Sitz des Sensors
stark beeinflussen (Nr. 9). Ein Kippeln kann nicht ausgeschlossen werden. Der
Druck an die Haut kann über das dehnbare Stirnband eingestellt werden (Nr.
6), wobei lokale Druckunterschiede unter dem Sensor möglich sind. Eine zu-
sätzliche Druckmessung zur Vermeidung von zu hohem oder zu niedrigem
Druck wäre sinnvoll.
Das einfache Anbringen des Sensors am Kopf (Nr. 11) ist möglich. In vielen
Fällen musste die Sensorposition nach dem ersten Anlegen noch einmal nach-
justiert werden, um besser geeignete Pulssignale zu messen. Die angestrebte
Reproduzierbarkeit der Pulssignale nach erneutem Anlegen des Sensors am
gleichen Messort wurde noch nicht erreicht (Nr. 12).
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Als Konsequenz müssen die Modellparameter des physikalischen Systems nach
jedem Anlegen automatisch neu berechnet werden. Auch nach einer starken
Bewegungsphase ist eine automatische Neuberechnung der Modellparameter
sinnvoll. Mit einem Photodiodenarray7 könnte die Suche eines optimalen Puls-
signals automatisch erfolgen. Der Stromverbrauch des entwickelten Sensors
mit Funkschnittstelle liegt im Bereich von 20 mA bis 100 mA, was für einen mo-
bilen Einsatz noch unbefriedigend ist (Nr. 13). Allein das Bluetooth-Funkmodul
hat im aktiven Betrieb einen Stromverbrauch von mehr als 20 mA, was durch
den notwendigen kontinuierlichen Datenstrom zum PC verursacht wird.
Ein Beschleunigungssensor konnte leicht integriert werden (Nr. 15). Er liefert
zunächst noch zusätzliche Informationen über Ruhe- und Bewegungsphasen,
die für Forschungszwecke nützlich sein könnten. Für den praktischen Einsatz
wird eine Messung ohne Beschleunigungssensor angestrebt. Für einen Proto-
typen zur Anwendung in der Forschung sind die erreichten Ergebnisse gut.
Eventuell kann die Haftung des Sensors an der Haut durch eine raue Kon-
taktfläche des Sensors noch verbessert werden. Es darf beim Tragen des PPG-
Sensors nicht zu Reizung der Haut kommen. Dann wäre die erwartete besse-
re Akzeptanz des Stirnband-PPG-Sensors gegenüber dem EKG-Brustgurt nicht
erreicht.
Nachdem in diesem Kapitel die Ergebnisse der Entwicklung und Untersuchung
zu den Eigenschaften des Stirnband-PPG-Sensors vorgestellt wurden, sollen
im folgenden Kapitel die Grundlagen und Informationen zur Störsignalunter-
drückung mittels digitaler Signalverarbeitung (DSV) behandelt werden.
7Firma Silicon Sensor International AG fertigt Matrix APD Detektor Arrays und Linear Ar-
rays mit bis zu 16 Elementen, die geeignet sein könnten. Die Firma HAMAMATSU PHO-
TONICS K.K., Solid State Division fertigt ein 4× 8 Photoelement Array S8550-02 mit hoher
Empfindlichkeit und einem geringen Kanalübersprechen.
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6. Unterdrückung von Störsignalen
mittels digitaler
Signalverarbeitung
In Kapitel 2 wurden drei Methoden zur Pulsfrequenzmessung vorgestellt und
in Kapitel 3 deren Eignung für eine Pulsmessung bei Bewegung untersucht.
Danach wurden in Kapitel 4 die Vor- und Nachteile der Stirn als Messort dis-
kutiert. Die Photoplethysmographie mit Lichtremission an der Stirn wird als
vielversprechende Sensorkonfiguration betrachtet.
Im nächsten Kapitel 6.2 wird ein einfaches Signalkoppelmodell vorgestellt, das
ausgehend von einer Quelle die Entstehung von verschiedenen Pulssignalen
erklärt. In Kapitel 6.3 wird ein einfacher Ansatz zur Störsignalunterdrückung
mit einem nicht adaptiven Filter zur Störsignalunterdrückung gezeigt. Im fol-
genden Kapitel 6.6 werden die wichtigsten Grundlagen von adaptiven Filtern
behandelt und in Kapitel 6.7 wird ein adaptives Filter zur Störsignalunterdrück-
ung entwickelt. Danach wird in Kapitel 6.8 eine zweistufige adaptive Filter-
struktur als neuer Ansatz zur Störsignalunterdrückung vorgestellt. Die ers-
te Stufe dient zur Schätzung eines störungskorrelierten Referenzsignals und
die zweite Stufe unterdrückt anhand des berechneten Referenzsignals das Stör-
signal.
Beim Erfassen eines Photoplethysmogramms können eine Vielzahl von Störun-
gen auftreten (siehe Kapitel 2.4.7). Die durch aktive oder passive Bewegung des
Probanden erzeugten Störsignale sind ein großes Problem. Der zeitliche Ver-
lauf der durch aktive Bewegung erzeugten Störsignale kann wie beim Springen
nicht periodisch oder wie beim Laufen in längeren Phasen näherungsweise pe-
riodisch sein. Bei einer passiven Bewegung wie z.B. beim Transport im Kran-
kenwagen werden zufällige, nicht periodische Störsignale das PPG verfälschen.
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Das Störsignal kann die gleichen Frequenzanteile enthalten wie das Nutzsignal.
Wenn sich, wie in diesem Fall, die Frequenzspekten von Nutz- und Störsignal
überlagern, kann das Störsignal nicht mit konventioneller Filterung entfernt
werden. Es muss eine zusätzliche Information über die Störung bekannt sein,
um eine intelligente Störsignalunterdrückung anwenden zu können. Damit be-
steht die Möglichkeit, das Nutz- und Störsignal wieder zu trennen.
6.1. Vorbemerkungen zur Störsignalunterdrückung
mittels DSV
Die Störsignalunterdrückung ist ein sehr wichtiges Thema in der Messtechnik
und es beschäftigen sich zahlreiche Ingenieure und Wissenschaftler mit dieser
Thematik. Besonders wichtig ist die Störsignalunterdrückung in der medizi-
nischen Messtechnik. Unter den Stichwörtern „Motion Robust PPG“, „Robust
SPO2“ oder auch „Robust Oximetry“ sind zahlreiche wissenschaftliche Veröf-
fentlichungen zu finden, die sich mit der Störsignalunterdrückung bei der Mes-
sung von Pulssignalen oder der Sauerstoffsättigung beschäftigen. In Tabelle 6.1
wurde nach [Tamura14] eine Auswahl aus vielen Möglichkeiten zur Störsignal-
unterdrückung zusammengefasst.
Tabelle 6.1.: Auswahl von Signalverarbeitungsmethoden zur Störsignalunter-
drückung
• Gleitender Mittelwertfilter (Moving Average Filter)
• DFT-basierte Störsignalunterdrückung im Frequenzbereich
• Adaptive Filter
• Adaptiver LMS Algorithmus (Least Mean Square)
• Kalman Filter
• Zeit-Frequenz Methoden und Wavelet Transformation
• Modified multi scale principal component analysis (MMSPCA)
• Principle Component Analysis (PCA)
• Independent Component Analysis (ICA)
• Widrow’s Adaptive Noise Cancellation (ANC)
• Laguerre Expansion
• Model-Based Algorithm
• Passive Motion Cancellation
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Die z-Transformation kann zur analytischen Lösung von Differenzengleichun-
gen mit konstanten Koeffizienten eingesetzt werden. Sie darf auf beliebige dis-
krete Signale angewendet werden. Die meisten Berechnungen1 in diesem Ka-
pitel erfolgten im Bildbereich der z-Transformation, wobei das Argument von
X(z) für eine bessere Übersichtlichkeit in Formeln und Abbildungen nicht an-
gegeben wird. In diesen Fällen soll gelten: X(z) : = X und bei Verzögerung von
Signalen gilt die Transformationsvorschrift:
z−N · X (z) d tx [n− N]
Filter im engeren Sinne werden in [Kress89] als Baugruppen definiert, die ei-
ne Selektionsaufgabe für Signale erfüllen. Heute werden bei der Signalselek-
tion der Zeit- und der Frequenzbereich gleichzeitig berücksichtigt. Zur Reali-
sierung, der oftmals theoretisch vorgegebenen Filter-Algorithmen, werden alle
Möglichkeiten der Mikroelektronik genutzt. Es werden aktive Elemente einge-
setzt, die sowohl kontinuierlich als auch diskontinuierlich in der Zeit und in der
Amplitude arbeiten. Im weiteren Sinne werden heute fast alle Baugruppen zur
linearen Signalverarbeitung Filter genannt. In [Moschytz2000], [Unbehauen83],
[Ljung99] und [Proakis07] werden die Grundlagen zu Systemen und Transfor-
mationen umfangreich beschrieben.
Systeme werden allgemein nach ihren Eigenschaften klassifiziert. Eine wichti-
ge Klasse von Systemen sind die LTI-Systeme. Sie sind linear und zeitinvariant.
Bei der praktischen Anwendung muss weiterhin die Kausalität und Stabilität
untersucht werden. Die Maßzahlen der physikalischen Signale sind reell.
Man unterteilt Systeme auch in gedächtnislose oder dynamische Systeme. De-
finitionen der einzelnen Begriffe sind u.A. in [Unbehauen83] S. 17 ff. zu finden.
Wenn einzelne Voraussetzungen nicht erfüllt sind, kommt es bei der Anwen-
dung von Signal- oder Systemoperationen zu Einschränkungen.
In der Signalverarbeitung können am Eingang und Ausgang eines adaptiven
Systems zeitdiskrete oder zeitkontinuierliche Signale anliegen. Viele adaptive
Filter und Adaptionsalgorithmen verarbeiten heutzutage zeitdiskrete Signale.
1Ausnahme sind Betrachtungen zu zeitdiskreten stochastischen Signalen z.B. in Kapitel 6.6
und 6.7
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Deshalb werden im folgenden Kapitel nur zeitdiskrete Signale mit der Nota-
tion:
x [n] = x (t)
∣∣
t=n · T (6.1)
mit T als Abtastintervall und n bzw. nT als diskrete Zeit behandelt.
Die zeitdiskreten Signale und Systeme können z-transformiert und die inter-
essierenden Eigenschaften im Bildbereich berechnet werden. Die Grundlagen
und Anwendungsbeispiele zur z-Transformation sind z.B. in [Bening95],
in [Kronmüller91], in [Unbehauen83] S. 268 ff. und auch in [Oppenheim89]
nachzulesen. Die mit AD-Wandlern erfassten Messgrößen, sind zeit- und wert-
diskrete Signale. Weiterhin ist von Bedeutung, dass für die praktische Umset-
zung von in Echtzeit arbeitenden Strukturen das Kausalitätsprinzip2 Gültig-
keit haben muss. Eine wichtige Voraussetzung für die Betrachtung von Syste-
men im z-Bereich ist laut [Unbehauen83] S.344, dass ein diskontinuierliches,
lineares, zeitinvariantes System (LTI-System) gegeben ist.
In [Kästle99] wird ein Fuzzi-Nadel-Algorithmus (FNA) vorgestellt, der unter
schwierigen Messbedingungen eine zuverlässige SPO2-Messung ermöglicht.
Als Ergebnis der Literaturrecherche wird auf Seite 13 als aktueller Stand der
Technik die Firma Masimo mit einem adaptiven Filter vorgestellt, das auf dem
Prinzip der Echokompensation (vergleiche [Moschytz2000] S.25 ff.) basiert und
Störsignale unterdrückt. Es wird vorgeschlagen, das unbekannte störungskor-
relierte Referenzsignal aus zwei optischen Kanälen (rot und infrarot) zu schät-
zen. In [Hayes01] wird z.B. eine Methode mit inversem physikalischen Arte-
faktmodell zur Störsignalunterdrückung bei der Pulsoximetrie vorgestellt. In
[Tränkler07] wurde die Principle Component Analysis zur Datenreduktion bei
der Impedanzmessung verwendet.
An der HTWK Leipzig wurden in [Rothe06] mit einem Adaptiven Wiener-
Filter3 gute Ergebnisse in der Störsignalunterdrückung erzielt. In [Rothe06]
wurden störende EKG-Signale erfolgreich aus EEG-Messdaten entfernt.
2Nach [Bening95] werden Wertefolgen f[n] als kausale Folgen bezeichnet, wenn sie nur für
nicht negative n von Null verschiedene Werte aufweisen. Sie werden auch rechtsseitige
Folgen oder Schaltfunktionen genannt. Für die Praxis ist zu beachten, dass bei technischen
Schaltvorgängen der Betrachtungszeitraum meist ab n=0 beginnt. Hier sind die einseitige
z-Transformation und kausale Systeme sowie kausale Folgen vorteilhaft.
3Synonyme sind Optimalfilter Theorie oder LMS Algorithmus
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Auch in [Vollmer04] wurden mit einem adaptiven Filter erfolgreich Bewegungs-
artefakte aus einem Photoplethysmogramm (PPG) entfernt. Hier diente ein Be-
schleunigungssensor zur Messung des mit der Störung korrelierten Referenz-
signals. In [Lee08] wurde ein ähnliches, an der Hand tragbares Pulsoximeter
mit integriertem Beschleunigungssensor zur simultanen Erfassung eines PPGs
und der Bewegungsaktivität vorgestellt.
Bei der Pulsmessung ist davon auszugehen, dass sich die Bedingungen bei
der Ankopplung des Pulssensors an die Haut während der Messung verän-
dern. Zum Beispiel können Schweiß oder ein Verrutschen am Messort auftre-
ten. Variable physiologische Bedingungen sollen die Messung mit dem PPG-
Sensor nicht negativ beeinflussen. Sobald sich die Messbedingungen verän-
dern, wird ein adaptives Filter zur Unterdrückung von Störsignalen benötigt,
das die Filterparameter an die unterschiedlichen Bedingungen anpasst. Die
Entscheidung für ein adaptives Filter zur Störsignalunterdrückung wurde auf-
grund der Rechercheergebnisse und der erfolgreichen Vorarbeiten getroffen.
Ein adaptiver Algorithmus ist für die mobile Pulsfrequenzmessung vielver-
sprechend, um die auftretenden Störsignale bei wahrscheinlich veränderlichen
Messbedingungen erfolgreich zu unterdrücken. Wenn die Bedingungen wäh-
rend einer Messung konstant bleiben, genügt ein nicht adaptives Filter zur Stör-
signalunterdrückung.
In Kapitel 6.3 wird ein nicht adaptives Filter vorgestellt und in Kapitel 6.6 wird
näher auf das adaptive Filter eingegangen.
In Kapitel 6.8 wird als Weiterentwicklung der erfolgreichen Vorarbeiten ein
Referenzstörsignal anhand der Signale eines zweikanaligen PPG-Sensors ge-
schätzt. Auf einen zusätzlichen Referenzsensor zur Erfassung der Störung soll
im Idealfall ganz verzichtet werden. In dieser Dissertation stellte die Optimie-
rung und Charakterisierung eines mehrkanaligen PPG-Sensors, der die Mo-
dellvoraussetzungen in Kapitel 4.2 bestmöglich erfüllt, einen großen Arbeits-
umfang dar. Bucy R.S. und Kalman R.E. gelang laut [Unbehauen83] S.347 eine
entscheidende Weiterentwicklung der Optimalfilter-Theorie4. Mit dieser Wei-
terentwicklung lassen sich auch instationäre Prozesse und endliche Beobach-
tungszeiträume für stochastische Prozesse mit den vorgestellten Algorithmen
verarbeiten.
4In diese Theorie ist auch das adaptive Wiener-Filter einzuordnen.
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6.2. Signalkoppelmodell für zwei PPG-Sensoren
In diesem Kapitel wird ein Signalkoppelmodell vorgestellt. Das Modell be-
schreibt, wie von der gleichen Pulssignalquelle ausgehend mit zwei bauglei-
chen Pulssensoren und bei gleicher Ankopplung der Sensoren an den Körper
unterschiedliche Pulssignale gemessen werden können. In dieser Arbeit wur-
den mit einem Remissions-Photoplethysmographen wie im Anhang B.7 an der
Schläfe und an der Stirn in Ruhe Pulssignale mit einem SNR > 34 dB gemessen.
Das Signalkoppelmodell für die Entstehung von zwei Nutzsignalen mit unter-
schiedlich großer Amplitude S1 (z) 6= S2 (z) wird in Abbildung 6.1 gezeigt.
Es können physiologisch bedingt auch Formunterschiede zwischen den zwei
Pulssignalen auftreten. Auch diese können mit den Übertragungsfunktionen
beschrieben werden, wenn eine Filterlänge größer als eins gewählt wird.
GS2
S1
Q
GS1
S2
Abbildung 6.1.: Signalkoppelmodell mit zwei Übertragungsfunktionen zwi-
schen Pulssignalquelle Q (z) und von zwei PPG-Sensoren ge-
messenen Pulsnutzsignalen S1 (z) und S2 (z).
Das Signalkoppelmodell wird mit den Formeln 6.2 und 6.3 berechnet. Die zwei
Signale werden von der gleichen Signalquelle5 Q erzeugt und mit zwei ver-
schiedenen physiologisch bedingten Übertragungsfunktionen GS1 (z) und
GS2 (z) verändert.
S1 = GS1 · Q (6.2)
S2 = GS2 · Q (6.3)
wird
S2 = GS2 · G−1S1 · S1 = GS · S1 (6.4)
Das gleiche Signalkoppelmodell soll mit den Übertragungsfunktionen GV1 (z)
und GV2 (z) für die Entstehung von zwei Störsignalen V1 (z) und V2 (z) aus
einer Störsignalquelle V0 (z) verwendet werden.
5Kontraktion des Herzens mit einer resultierenden Pulswelle in den Arterien.
86
6.2. Signalkoppelmodell für zwei PPG-Sensoren
In der Praxis können mehrere unterschiedliche Störsignalquellen vorhanden
sein und bei der Messung wirken. Zwischen zwei Störsignalen, die von der
gleichen Störquelle verursacht wurden, lässt sich eine Übertragungsfunktion
GV (z) berechnen. Bei mehreren Störquellen können Koppelmatrizen definiert
werden. Abbildung 6.2 zeigt ein Modell, dass eine mögliche Kopplung von
Nutz-. und Störsignalen mit dem Ansatz der additiven Überlagerung von Nutz-
. und Störsignal beschreibt.
V1 = GV1 · V0 (6.5)
V2 = GV2 · V0 (6.6)
wird
V2 = GV2 · G−1V1 · V1 = GV · V1 (6.7)
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6.3. Nicht adaptives Filter zur
Störsignalunterdrückung
In Abbildung 6.2 wird eine Struktur vorgestellt, welche die Kopplung von Nutz-
und Störsignalen mittels Übertragungsfunktionen enthält.
Übertragungs-
funktion zw.
Nutzsignalen
GS
Übertragungs-
funktion zw.
Störsignalen
GV
+
+
Nutz-
signal-
rekon-
struktion
Messsignal
IR-opt.
Sensor 1
Messsignal
IR-opt.
Sensor 2
V1
Störsignalanteil
IR-Opt. Sensor 1
Nutzsignal-
Anteil (Puls)
IR-Opt. Sensor 1
S1
X1
Nutzsignal-
Anteil (Puls)
IR-Opt. Sensor 2
S2
X2
V2
Störsignalanteil
IR-Opt. Sensor 2
S2
S1
^
^
Abbildung 6.2.: Signalkoppelmodell (links) mit zwei PPG-Sensoren und einfa-
che Struktur zur Störsignalunterdrückung (rechts) mittels zwei
konstanter Übertragungsfunktionen.
S1 (z) - Ungestörtes Nutzsignal des 1. Pulssensors
S2 (z) - Ungestörtes Nutzsignal des 2. Pulssensors
Sˆ1 (z) - Schätzung des Nutzsignals des 1. Pulssensors
Sˆ2 (z) - Schätzung des Nutzsignals des 2. Pulssensors
V1 (z) - Störsignal des ersten Pulssensors
V2 (z) - Störsignal des zweiten Pulssensors
X1 (z) - Gestörtes Messsignal des 1. Pulssensors
X2 (z) - Gestörtes Messsignal des 2. Pulssensors
GS (z) - Koppelmodell der Nutzsignale (FIR- oder IIR-Struktur)
GV (z) - Koppelmodell der Störsignale (FIR- oder IIR-Struktur)
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Die Filterkoeffizienten der Übertragungsfunktionen sind nicht adaptiv. Dieser
Ansatz ist nur unter der Voraussetzung zeitlich konstanter Messbedingungen,
d.h. eines zeitinvarianten Systems anwendbar. Zur Berechnung des ungestör-
ten PPG-Nutzsignalanteils S1 (z) lässt sich Formel 6.14 unter den folgenden
drei Annahmen herleiten:
1.) Nutzsignal S (z) und Störsignal V (z) sind additiv überlagert.
2.) Es existiert je eine Übertragungsfunktion
GS (z) zwischen den zwei Nutzsignalen und
GV (z) zwischen den zwei Störsignalen.
3.) GS (z) und GV (z) sind LTI-Systeme.
4.) Es gelte GS (z) 6= GV (z).
X1 = S1 +V1 mit S2 = GS · S1 (6.8)
und V2 = GV · V1
wird
X2 = GS · S1 + GV · V1 (6.9)
oder
X1 = G−1S · S2 + G
−1
V · V2 (6.10)
und aus
X1 = S1 +V1 wird V1 = X1 − S1 (6.11)
Formel 6.11 in Formel 6.9 eingesetzt, ergibt:
X2 = GS · S1 + GV · (X1 − S1) (6.12)
nach Umformung folgt
X2 − GV · X1 = (GS − GV) · S1 (6.13)
Aus Formel 6.14 lässt sich eine weitere Voraussetzung ableiten. Die Übertra-
gungsfunktionen GS (z) und GV (z) dürfen nicht gleich sein, da in diesem Fall
der Term GS (z)− GV (z) zu Null wird und somit beide Gleichungen 6.8 und
6.9 linear abhängig sind. Bei Gültigkeit aller vier obigen Annahmen lassen sich
mit Formel 6.14 und 6.15 die Pulssignale S1 (z) und S2 (z) rekonstruieren. Es
ist sinnvoll, das Pulssignal zu verwenden, das in einer Ruhephase die größere
Nutzsignalamplitude also das bessere SNR hat.
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S1 =
X2 − GV · X1
GS − GV (6.14)
oder für S2
S2 =
X1 − G−1V · X2
G−1S − G−1V
(6.15)
Zur Bestimmung von GS (z) muss das Ruhe-PPG der zwei Pulssensoren oh-
ne Störungen gemessen werden. Die Bedingung ist V1 (z) = V2 (z) = 0. Die
Übertragungsfunktion GS (z) lässt sich nach Formel 6.16 und praktisch z.B.
mit einem adaptiven Filter (siehe auch Anhang 7) oder mit Hilfe der Steiglitz-
McBride Iteration [Steiglitz65] bestimmen. Die MATLAB-Funktion stmcb.m steht
für die Steiglitz-McBride Iteration zur Verfügung. Alternativ kann mit einem
adaptiven Filter eine FIR-Struktur mit bestimmter Filterordnung approximiert
werden, was Stabilität und bei Symmetrie der Filterkoeffizienten einen linearen
Phasengang garantiert. Je größer der Formunterschied ist, desto höher muss die
Filterordnung des FIR-Filters gewählt werden. Im einfachsten Fall ist GS (z) nur
ein konstanter Faktor. Mit der Annahme V1 (z) = V2 (z) = 0 gilt:
X1 = S1 und X2 = GS · S1
und es folgt:
GS =
X2
X1
∣∣∣
V1=V2=0
(6.16)
Zur Bestimmung von GV (z) könnte im einfachsten Fall das Nutzsignal aus-
geschaltet werden. Der Blutfluss wäre dann unterbrochen und die Störsignale
V1 (z) und V2 (z) könnten direkt gemessen werden. Die Übertragungsfunktion
GV (z) kann nach Formel 6.17 und praktisch wie in Kapitel 6.7.5 mit einem ad-
aptiven Filter bestimmt werden. Dieses Verfahren ist z.B. am Arm oder am Bein
möglich.
Die Bedingung X (z) = V (z) und S (z) = 0 ist näherungsweise auch erfüllt,
wenn V (z) S (z), d.h. die Störsignalamplitude wesentlich größer als die des
Nutzsignals ist. In diesem Fall könnte das Nutzsignal vernachlässigt und die
Übertragungsfunktion GV (z) nach Formel 6.17 berechnet werden.
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Unter der Annahme S1 (z) = S2 (z) −→ 0 gilt:
X1 = V1 und X2 = GV · V1
und es folgt:
GV =
X2
X1
∣∣∣
S1=S2=0
(6.17)
In Kapitel 6.7.5 werden weitere Möglichkeiten zur Bestimmung von GV (z) dis-
kutiert, bei denen das Nutzsignal ungleich Null ist.
In [Weber12] wurden PPG-Messungen an der Stirn bei Bewegung auf einem
Laufband durchgeführt. Bei der Störsignalunterdrückung mit den gemessenen
Daten wurden mit der nicht adaptiven Störsignalunterdrückung nach Formel
6.14 positive Ergebnisse wie in Abbildung 6.3 erzielt.
t / s
24 26 28 30 32 34 36 38
u 
/ m
V
-2
-1
0
1
EKG und rekonstruiertes Pulssignal
EKG
Puls.reko
Störphase LaufbewegungRuhephase
Abbildung 6.3.: Pulssignalrekonstruktion nach [Weber12] mit nicht adaptivem
Filter. Parameter Gs=1 und Gv=1,5.
Die negativen Spitzen des rekonstruierten Nutzsignals in Abbildung 6.3 de-
cken sich in der Ruhe- und Störphase mit den QRS-Komplexen des EKGs und
sind somit zur Bestimmung der Pulsfrequenz geeignet. Die Laufzeit der Puls-
welle wurde aus der Darstellung eliminiert. Die Form des PPG-Nutzsignals
konnte mit dem zeitinvarianten Filter nicht rekonstruiert werden.
Der große Nachteil dieser Methode ist, dass nach einer Veränderung der Mess-
bedingungen die Übertragungsfunktionen nicht adaptiv nachgeführt werden.
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Es kann nicht auf variable physiologische Bedingungen z.B. bei unterschiedli-
chen Probanden oder Belastungen reagiert werden. Aus diesem Grunde wurde
für die Störsignalunterdrückung ein adaptiver Algorithmus gesucht und auf
das spezielle Problem zugeschnitten.
6.4. Annahmen zur Anwendung des
Signalkoppelmodells
Für die praktische Anwendung des Signalkoppelmodells in Kapitel 6.2 und für
ein adaptives Filter zur Störsignalunterdrückung wie in Kapitel 6.7 sollen die
folgenden Voraussetzungen gegeben sein.
1. Bewegungsstörungen sind dem Nutzsignal nur additiv überlagert.
2. Es treten neben Nutzsignal und Bewegungsstörungen keine weiteren Si-
gnale wie z.B. Rauschen auf. Das bedeutet, das SNR soll in Ruhe mög-
lichst hoch sein.
3. Linearität ist bei der Störsignaleinkopplung gegeben.
4. Während der Störphase bleibt die Übertragungsfunktion GS (z) zwischen
den Nutzsignalen konstant.
5. Es muss GS (z) 6= GV (z) gelten.
Die folgenden Punkte sind zusätzliche Annahmen und Idealisierungen für die
praktische Anwendung des Signalkoppelmodells bei der Pulsmessung an der
Stirn.
1. Homogen durchblutetes Gewebe an der Stirn, das einige größere Arterien
als Inhomogenitäten enthält, die als lokale Quellen für messbar größere
Pulssignalamplituden wirken. Das bedeutet ein GS (z) 6= 1 ist möglich.
2. Bewegungsstörungen wirken auf zwei gleiche PPG-Sensoren an der Stirn
möglichst identisch, d.h. GV (z) = 1. Falls nicht, sollen die Störsignale
formgleich und nicht phasenverschoben sein, d.h. sie unterscheiden sich
nur in der Amplitude, d.h. um einen Faktor.
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6.5. Überprüfung von Linearität und Additivität
Linearität des betrachteten Systems ist eine wichtige Voraussetzung für die An-
wendung der z-Transformation sowie der entsprechenden Systemtheorie. Sie
ist gegeben, wenn
Homogenität f (a · u) = a · f (u) und
Additivität f (u + v) = f (u) + f (v)
für die Signale gilt. Linearität ist schon gegeben, wenn sich nach Vergrößerung
des Eingangssignals um einen Faktor k auch das Ausgangssignal um den Fak-
tor k vergrößert. Dies muss unabhängig für verschiedene Eingangs- und Aus-
gangssignale des Systems gelten. Dieses Verhalten kann bei einer definierten
Störsignaleinkopplung, z.B. mit einem Schwingungserreger und dem erzeug-
ten Störsignal am Sensorausgang überprüft werden.
LTI
S+V0 YS+YV0
LTI
k1·S+k2·V0 k1·YS+k2·YV0
Abbildung 6.4.: Modell zur Überprüfung der Linearität.
In Kapitel 7.2.4 im Anhang wird ein Versuch beschrieben, bei dem die Linea-
rität mit Hilfe von praktisch erzeugten sinusförmigen Störsignalen untersucht
wurde. Der Druck des Sensors auf die Haut wurde so eingestellt, dass er gera-
de fest war aber noch Bewegungsstörungen mit dem Schwingungserreger er-
zeugt werden konnten. Der Druck betrug etwa 4 kPa. Das Ergebnis der Unter-
suchung zeigte, dass die Störsignalamplituden proportional zur Beschleuni-
gung des Kopfes anstiegen. Das Nutzsignal hatte sich während der Messung
trotz Vergrößerung des Störsignals nicht verändert. Damit war bei der Puls-
messung an der Stirn in diesem Versuch die Linearität und auch die Additivität
von Nutz- und Störsignal gegeben.
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6.6. Grundlagen zu adaptiven Filtern
Die Grundlagen zu adaptiven Systemen und Filtern werden in [Wendemuth05],
[Rothe06], [Ljung99], [Unbehauen83] und sehr umfangreich in [Moschytz2000],
[Haykin14], [Unbehauen90] beschrieben. Die wichtigsten Definitionen und fol-
genden Formeln wurden hauptsächlich aus [Unbehauen90] ab S.530 entnom-
men und nach [Laukner14] zusammengefasst. Wegen der möglichen zeitlichen
Veränderung von adaptiven Systemen ist die Darstellung der Signale z.B. s [n]
im diskreten Zeitbereich üblich und wird ab hier neben der Darstellung im z-
Bildbereich genutzt. Auch bei Übertragungsfunktionen wird die Zeitvarianz
mit z.B. G(z,n) und FIR-Filterkoeffizienten werden z.B. wi [n] = w [n] mit i =
1 . . . N geschrieben. Zufallssignale werden mit Großbuchstaben (z.B. V [n]) und
deterministische Signale mit Kleinbuchstaben (z.B. s [n]) notiert. Für Misch-
signale aus beiden Klassen werden auch Großbuchstaben verwendet. Für die
Filterordnung wird der Buchstabe M oder N und für die Filterlänge z.B. M + 1
verwendet.
+
AF
X
AA
US
E
Y
Y
^
Abbildung 6.5.: Modell zur Systemnachbildung durch adaptives System.
Adaptive Systeme besitzen die Fähigkeit, den Systemausgang ständig an die
Anforderungen der Umgebung anzupassen. Eine Anwendungsmöglichkeit ei-
nes adaptiven Systems, wie in Abbildung 6.5, ist die Identifikation des Zu-
sammenhangs zwischen dem Eingangssignal X [n] eines unbekannten Systems
(US) und dem Ausgangssignal Y [n]. Das Ausgangssignal Yˆ [n] des adaptiven
Filters (AF) ist eine Schätzung des Ausgangssignals Y [n] des unbekannten Sys-
tems. Zur optimalen Systemnachbildung muss der Schätzfehler E [n] durch An-
passung der Filterkoeffizienten des adaptiven Filters (AF) minimiert werden.
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Das wird mit Hilfe des adaptiven Algorithmus (AA) erreicht, der die Erfüllung
eines bestimmten Kriteriums überwacht. Dieser Anpassungsprozess adaptiver
Systeme wird auch Lernprozess genannt. Man unterscheidet die Lernprozesse
in überwachtes Lernen, d.h. Y [n] ist bekannt und nicht überwachtes Lernen,
bei dem Y [n] unbekannt ist.
Durch Filterung sollen z.B. störende Signalanteile aus einem Messsignal ent-
fernt werden, so dass der gewünschte Nutzsignalanteil zur Verfügung steht.
Für ein zeitinvariantes Filter können die Filterkoeffizienten anhand einer Soll-
Übertragungsfunktion festgelegt werden. Während der Filterung bleiben diese
Koeffizienten konstant. Zeitvariante (adaptive) Filter hingegen sind zur Lösung
von Schätzproblemen geeignet. Die Filterkoeffizienten sind variabel und wer-
den adaptiv an eine Veränderung der Systemparameter angepasst.
In [Moschytz2000] S. 8 ff. werden vier verschiedene Anwendungsklassen der
adaptiven Filterung vorgestellt:
1. Systemidentifikation: Ein unbekanntes kausales System soll durch ein
adaptives Filter als lineares Modell approximiert werden ([Unbehauen90]
S.554). Das Filter und das unbekannte System haben dabei dasselbe Ein-
gangssignal. (Anwendungsbeispiel: adaptive Echokompensation)
2. Inverse Modellierung: Die inverse Übertragunsfunktion eines unbekann-
ten, evtl. gestörten Systems soll durch das adaptive Filter dargestellt wer-
den. (Anwendungsbeispiel: adaptive Egalisation bzw. adaptive Datenent-
zerrung)
3. Lineare Prädiktion: Mittels des adaptiven Filters soll der zukünftige Ver-
lauf des Eingangssignals aus dem bisherigen Verlauf vorhergesagt wer-
den. (Anwendungsbeispiel: adaptive differentielle „Pulse-Code Modula-
tion“)
4. Eliminierung von Störungen: Die unbekannten Störungen sind dem Nutz-
signal überlagert. Sie können mit Hilfe eines störungskorrelierten Refe-
renzsignals und dem adaptiven Filter entfernt werden. Awendungsbei-
spiele sind die adaptive Störgeräuschunterdrückung beim Telefon oder
die adaptive Störsignalunterdrückung z.B. in der Medizintechnik.
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Hier sind für die Untersuchung der Signale und zur Bestimmung von Über-
tragungsfunktionen die Anwendungsklassen 1 und 4 interessant. Die Anwen-
dungsklasse 1 hat in der Entwicklungsphase zur Analyse von Messdaten ei-
ne Bedeutung. Die Anwendungsklasse 4 ist von Interesse, da in der mobilen
Pulsmessung die Unterdrückung von Störsignalen erforderlich ist. Zeitvari-
ante Übertragungsfunktionen G (z, n) erfordern eine adaptive Störsignalunter-
drückung, wobei die Parameter bei Bedarf nach Veränderung des Systems oder
nach jedem Abtastschritt angepasst werden können.
Die besondere Herausforderung bei der mobilen Pulsmessung ist eine Über-
lappung der Frequenzspektren von Nutz- und Störsignalen, weshalb die An-
wendung einer konventionellen Filterung in diesem Fall nicht genügt. Es muss
eine Zusatzinformation über die Störung im störungskorrelierten Referenzsi-
gnal R [n] (siehe Abb.6.6) enthalten sein. Das adaptive Filter schätzt und ent-
fernt dann die Störung mit Hilfe des Referenzsignals R [n]. Es existieren für ad-
aptive Filter zahlreiche Adaptionsalgorithmen. Bewertungskriterien für diese
Algorithmen sind zum Beispiel:
• Konvergenzzeit (Anzahl benötigter Iterationen bis zur Annäherung an
die optimalen Filterkoeffizienten bei genügender Genauigkeit),
• Fehleinstellung (Charakterisierung der Genauigkeit eines Algorithmus),
• Nachführverhalten (Flexibilität des Algorithmus bzgl. Änderungen der
Umgebung),
• Rechenaufwand je Iteration und
• Numerische Robustheit.
6.7. Adaptives Wiener-Filter für die
Störsignalunterdrückung
Das Wiener-Filter oder auch Wiener-Kolmogoroff-Filter wurde bereits in den
1940er Jahren von Norbert Wiener und von Andrei Nikolajewitsch Kolmogo-
row unabhängig voneinander entwickelt und 1949 durch Norbert Wiener pu-
bliziert.
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Es basiert auf der Idee der automatischen Zielsteuerung und dem automati-
schen Abfeuern von Flugabwehrgeschützen. Heute wird es vielfach zivil für ei-
ne optimale Störsignalunterdrückung verwendet. Das adaptive Wiener-Filter
ist eine Weiterentwicklung mit der Möglichkeit, die Filterkoeffizienten wäh-
rend der laufenden Filterung zu optimieren. In der englischen Literatur ist auch
die Bezeichnung „Adaptive LMS Algorithm“ gebräuchlich. Es wird im folgenden
Text nur noch adaptives Filter genannt.
Als Koppelmodell für das messbare Sensorsignal X [n] wird wie in Formel 6.18
und Abbildung 6.6 eine additive Überlagerung von Nutz- und Störsignal an-
genommen.
X [n] = s [n] +V [n] (6.18)
In diesem Kapitel ist die eigentliche Ursache des störungskorrelierten Referenz-
signals R [n] zunächst noch nicht relevant. Diese Fragestellung wird erst wieder
im Kapitel 6.8 mit einem neuen Berechnungsansatz für R [n] aufgegriffen. Laut
[Unbehauen83] S. 340 und S.344 muss für eine Betrachtung im z-Bildbereich
ein diskontinuierliches, lineares und zeitinvariantes System gegeben sein. Im
Sonderfall einer kausalen6 Zeitfunktion ist nach [Unbehauen83] S.270 die ein-
seitige z-Transformation anwendbar. Die gemessenen diskreten Zeitfunktionen
bzw. Stichproben x1 [n] und x2 [n] der Signale X1 [n] und X2 [n] sollen reel und
mittelwertfrei sein. Für s [n] und V [n] wird gefordert, dass sie reel, unkorreliert
und stationär7 sind.
Ein adaptives Filter ist zur Trennung von Nutzsignal und Störsignal bei zeitver-
änderlichen Eigenschaften der Nutzsignal- und Störsignalquelle bzw. der Sys-
temeigenschaften (Übertragungsfunktionen zwischen Signalen) und bei Über-
lappung der Frequenzspektren von Nutzsignal und Störsignal geeignet. Mög-
liche Anwendungen sind z.B. die Beseitigung von 50 Hz-Netzstörungen oder
die Beseitigung von EKG-Störsignalanteilen aus einem EEG-Signal.
6Kausalität: x [n] ≡ 0 und g [n] ≡ 0, für n<0, d.h. die Wirkung ist nie vor der Ursache [Kress89]
S.57.
7Stationarität: In [Ruhm08] und [Kress89] wird definiert, dass sich bei zeitlich stationären
Signalen die statistischen Kennwerte (z.B. Mittelwert) und Kennfunktionen (zum Beispiel
Verteilungsfunktionen, Korrelationsfunktionen, spektrale Funktionen) unabhängig vom
Ort x, y, z, von der Zeit n oder von der Frequenz f sind. Die den Prozess beschreibenden
statistischen Kennwerte und Kennfunktionen ändern sich bei stationären Signalen oder Sys-
temen zeitlich nicht, wenn man das Beobachtungszeitintervall verschiebt. Folglich können
nur zeitlich unbegrenzte Signale stationär sein. Stationarität ist auch eine notwendige Be-
dingung für Ergodizität. Bei ergodischen Prozessen genügt eine einzige Realisierung zur
vollständigen statistischen Beschreibung des Prozesses.
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Das ungestörte zeitdiskrete Nutzsignal s [n] entspricht exakt dem Pulssignal
und ist der deterministische Signalanteil. Das Störsignal V [n] soll ein stochas-
tisches Signal sein, das z.B. durch zufällige Bewegungen des Probanden ver-
ursacht wird. Es wird angenommen, dass das Nutzsignal und das Störsignal
unkorreliert sind und dass das Referenzsignal keine Signalanteile des Nutz-
signals mehr enthält. Das adaptive Filter zur Schätzung und Unterdrückung
des Störsignals wird mit Hilfe von FIR-Filterstrukturen entwickelt. Es wird ei-
ne Grundkonfiguration gewählt, die in der Lage ist, ein unbekanntes Störsignal
zu unterdrücken.
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Abbildung 6.6.: Struktur des adaptiven Filters mit Störsignaleinkopplung.
s [n] - Ungestörtes (deterministisches) Puls-Nutzsignal
V [n] - Stochastisches Störsignal bei der Pulsmessung
GR [z, n] - Übertragungsfunktion des Referenzsensors (für Störsignal)
X [n] - Gestörtes Ausgangssignal des Pulssensors (Messsignal)
R [n] - Stochast. Referenzsignal (Messung oder Schätzung, Kap. 6.7.5)
Y [n] - Ausgangssignal des Algorithmus
Vˆ [n] - Schätzung des stochastischen Störsignals
sˆ [n] - Schätzung des rekonstruierten Nutzsignals
E [n] - Fehlersignal für Optimierung der Filterparameter
AF - Adaptives Filter mit variablen Filterkoeffizienten
AA - Adaptiver Algorithmus
98
6.7. Adaptives Wiener-Filter für die Störsignalunterdrückung
Aus dem mit V [n] korrelierten Referenzsignal R [n] wird mit Hilfe des adapti-
ven Filters (AF) eine Näherung Vˆ [n] der Störung berechnet, die vom Messsi-
gnal X [n] subtrahiert wird. Das Filter soll so eingestellt werden, dass Vˆ [n] ≈
V [n] wird. Dann gilt:
Y [n] = s [n] +V [n]− Vˆ [n] ≈ s [n] . (6.19)
Wenn s [n] = 0 und V [n] 6= 0, d.h. wenn nur Störungen gemessen werden,
lassen sich die Filterkoeffizienten so einstellen, dass in Gleichung 6.19 das Aus-
gangssignal Y [n] = 0 wird. Mit der eingeschwungenen Übertragungsfunktion
GAF (z) des adaptiven Filters wird in diesem Fall GR (z) · GAF (z) = 1 und das
Störsignal V [n] wird vollständig durch das adaptive Filter entfernt. Die Fil-
terkoeffizienten im eingeschwungenen Fall können als Startwerte für das ad-
aptive Filter genutzt werden, sofern sich die Systemeigenschaften nicht stark
verändern.
Bei der Pulsmessung an der Stirn ist der Fall s [n] = 0 nicht möglich, da die
Durchblutung des Kopfes unterdrückt werden müsste. Am Arm kann die Durch-
blutung durchaus für einige Sekunden unterbrochen werden. Bei der nichtin-
vasiven Blutdruckmessung mit einer Oberarmmanschette werden die Arteri-
en bei jeder Messung kurz verschlossen. Das Optimierungsproblem wird in
[Unbehauen90] S.531 ff. ausführlich beschrieben. Für ein nicht adaptives Wiener-
Optimalfilter, d.h. mit konstanten Koeffizienten, lässt es sich wie folgt formu-
lieren:
Y2 =
[
s +
(
V − Vˆ)]2
= s2 + 2 · s ·
(
V − Vˆ)+ (V − Vˆ)2 (6.20)
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Für die Leistung des stochastischen Ausgangssignals lassen sich drei Erwar-
tungswerte definieren:
E
{
Y2
}
= E
{[
s +
(
V − Vˆ)]2}
= E
{
s2
}
die deterministische Nutzsignalleistung
+ E
{
2 · s ·
(
V − Vˆ)}wird zu Null im Optimalfall
+ E
{(
V − Vˆ)2}der Fehlerleistung
= s2 + E
{(
V − Vˆ)2} (6.21)
Die Annahme E
{
s2
}
= s2 ist gegeben, da s von nicht stochastischer Natur ist.
Da das Nutzsignal s [n] nicht vom FIR-Filter beeinflusst wird, lässt sich schluss-
folgern, dass mit dem Minimum der Fehlerleistung auch die Leistung des Aus-
gangssignals Y [n] minimal wird:
min
(
E
{
Y2
})
= s2 + min
(
E
{(
V − Vˆ)2}) (6.22)
Das Filter ist optimal eingestellt, wenn die Fehlerleistung, ein mittlerer quadra-
tischer Fehler8, klein wird. Laut Formel 6.22 ist der MSE am geringsten, wenn
die Signalleistung des Ausgangssignals minimal ist. Die Schätzung des Stör-
signals Vˆ [n] lässt sich mit einem zeitinvarianten FIR-basierten Filter wie folgt
berechnen:
Vˆ [n] =
M
∑
m=0
wmR [n−m] = wTR = RTw (6.23)
wm - m-tes Gewicht bzw. Wichtungsfaktor, FIR-Filterkoeffizient
w - Vektor der M+1 FIR-Filterkoeffizienten
R - Vektor der letzten M+1 Abtastwerte eines störungskorrelierten,
stochastischen Referenzsignals, siehe Abb. 6.6
M + 1 - Länge des FIR-Filters, Anzahl der Filterkoeffizienten
M - Ordnung des FIR-Filters, Anzahl der Verzögerungsglieder
Für die Berechnung von Vˆ [n] müssen M Werte aus der Vergangenheit und der
aktuelle Wert bekannt sein.
8Engl. MSE: mean square error
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Der Algorithmus benötigt zu Beginn je nach gewählter Filterordnung eine An-
laufzeit. Das Ausgangssignal des nicht adaptiven Filters lässt sich wie folgt be-
rechnen:
Y [n] = s [n] +V [n]− Vˆ [n]
= X [n]− wT · R [n]
oder
Y [n] = X [n]− RT [n] · w (6.24)
Dabei gilt für die Vektoren:
w =

w0
w1
...
wM

Spaltenvektor der M + 1 Gewichte
und wT = [w0 w1 . . . wM]
ist der transponierte Spaltenvektor
R [n] =

R [n− 0]
R [n− 1]
...
R [n−M]

Spaltenvektor der M + 1 letzten
Abtastwerte des Referenzsignals.
M ist die Filterordnung.
Zur Berechnung der Filterkoeffizienten w in Formel 6.24 werden der Kreuzkor-
relationsvektor P = E {X · R} und die Autokorrelationsmatrix9 A = E
{
R · RT
}
eingeführt. Eine Autokorrelationsmatrix und Informationen zur Konvergenz10
werden im Anhang A.2 gezeigt.
Die momentane Leistung des Ausgangssignals E
{
Y2 [n]
}
entspricht dem qua-
dratischen Mittelwert. Mit der Forderung nach minimaler Ausgangssignalleis-
tung:
E
{
Y2 [n]
}
→ min
folgt, unter der Voraussetzung der Stationarität der Störung, die Berechnung
9Weil das für die Autokorrelationsmatrix übliche Formelzeichen R bzw. R bereits belegt war,
wurde hier von der Literatur abweichend das A gewählt. Sie wird im Text mit AKM abge-
kürzt.
10Bei einer stationären Störung schwingen die Filterkoeffizienten auf einen optimalen Wert ein.
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des optimalen Gewichtsvektors w zu:
w = A−1 · P (6.25)
w - zeitunabhängiger Gewichtsvektor (Filterkoeffizienten)
A−1 - inverse Autokorrelationsmatrix (AKM) des Referenzsignals
P - Kreuzkorrelationsvektor zwischen dem Referenzsignal
und dem Eingangssignal
Ein praktisches Problem ist, dass A und P nur mit relativ großem numerischen
Aufwand zu berechnen sind. Weiterhin ist die Störung oftmals nicht stationär,
so dass die iterative Bestimmung der optimalen Filterkoeffizienten mit jedem
Abtastschritt neu erfolgen muss. In diesem Fall wird der Gewichtsvektor w zu
einem zeitabhängigen Vektor w [n] (siehe Kapitel A.3) und das Filter zu einem
adaptiven Filter. Die Umsetzung des Algorithmus ist mit MATLAB auf einem
Computer ohne Echtzeitanforderung problemlos möglich. Für eine miniaturi-
sierte mobile Anwendung muss der Algorithmus aber an die Hardware ange-
passt werden. Die Umsetzung könnte z.B. auf einem leistungsfähigen digitalen
Signalprozessor (DSP) oder mit einem Field Programmable Gate Array (FPGA)
erfolgen.
6.7.1. Abschätzung des Konvergenzparameters mit Hilfe der
Autokorrelationsmatrix
Um eine schnelle11 Konvergenz bzw. ein schnelles Einschwingen bei der Be-
stimmung der Filterkoeffizienten zu erreichen, muss die Schrittweite bzw. der
Konvergenzparameter12 µ, an die Größenordnung der Eingangssignale ange-
passt werden. Der Konvergenzparameter µ hat die Einheit [µ] = 1/ (mV)2,
wenn die Signale X1 [n] und X2 [n] in Millivolt gemessen wurden. Bei Bewe-
gungsstörungen ist das Störsignal V [n] meistens wesentlich größer (z.B. Faktor
5 oder mehr) als das Nutzsignal s [n]. Der Effektivwert des gestörten Signals
X [n] oder des Referenzsignals R [n] kann in diesem Fall als Maß zur Anpas-
sung von µ dienen. Sofern das Nutz- und das Störsignal die gleiche Größen-
11Die Einschwingzeit muss an die möglichen Veränderungen der Systemübertragungsfunktio-
nen angepasst werden.
12Die Größe der Variation der Filterkoeffizienten je Abtastschritt wird vom µ bestimmt.
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ordnung haben, kann auch der Effektivwert des Nutzsignals s [n] in Ruhe für
eine erste Abschätzung von µ verwendet werden. Bei optimal eingestelltem
µ schwingt das adaptive Filter aperiodisch ein. Im Fall eines stationären Stör-
und Referenzsignals kann µ eine empirisch ermittelte Konstante sein. Nach ei-
ner Änderung der Amplitude des Referenzsignals sollte µ korrigiert werden,
damit das Filter weiterhin optimal einschwingen kann. Für diesen Fall ist eine
Funktion µ = f
(
UR; e f f
)
gesucht. Beispiele für die Funktionen zur praktischen
Anpassung von µ sind in den Formeln 7.1 und 7.2 in Kapitel 7.1 gegeben.
Der theoretische Wertebereich von µ erstreckt sich laut [Moschytz2000] S.96
von
0 ≤ µ ≤ 2
λmax
= µmax. (6.26)
Dabei ist λmax der maximale Eigenwert der Autokorrelationsmatrix A des je-
weiligen Referenzsignals. Laut [Moschytz2000] zeigen praktische Erfahrungen,
dass µ bis zu zwei Größenordnungen kleiner als µmax gewählt werden muss,
damit eine monoton abnehmende Konvergenz des Filters gewährleistet ist. Bei
zu großem µ erzeugt das Filter durch eine Überkompensation zusätzliche Stö-
rungen im Ausgangssignal. Mit zu kleinem µ kann das Filter unwirksam sein,
wenn z.B. die Einschwingzeit des Filters länger ist als die Störung wirkt. In
diesem Fall bräuchte das Filter zum Einschwingen mehrere der kurzen Stör-
phasen. Eine weitere Möglichkeit zur Beschleunigung des Einschwingens mit
kleinem µ ist eine Mehrfachiteration der Filterkoeffizienten pro Abtastschritt
(siehe Kapitel 6.7.2). Im Anhang A.2 wird ein Beispiel zur Berechnung einer
Autokorrelationsmatrix aus Messdaten in einer Ruhephase gezeigt.
6.7.2. Mehrfachiteration im LMS-Algorithmus
Um das Einschwingen bzw. die Adaption des adaptiven Filters zu beschleu-
nigen, kann der Wert des Konvergenzparameters µ vergrößert werden. Im An-
hang A.3 werden die einzelnen Rechenschritte des adaptiven LMS-Algorithmus
vorgestellt. Eine weitere vergleichbare Möglichkeit zur Beschleunigung des Ein-
schwingens ist eine mehrfache Iteration der Filterkoeffizienten innerhalb eines
Abtastschrittes (siehe Formeln A.3 bis A.5). So ist auch mit einem kleinen Wert
für µ eine beschleunigte Anpassung der Filterkoeffizienten möglich.
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Nach ersten Untersuchungen mit simulierten Daten wurde aber festgestellt,
dass das Filter bei kleinem µ mit mehrfacher Iteration genauso zum Über-
schwingen neigt, wie mit einem zu großen Wert für µ. In der weiteren Arbeit
wurde auf eine Mehrfachiteration verzichtet und der Fokus auf die Filterung
mit einem kleinen Konvergenzparameter gelegt.
6.7.3. Berechnung eines störungskorrelierten Referenzsignals R
Die folgenden Berechnungen im z-Bereich erfolgen anhand der eingeschwun-
genen, d.h. optimalen Übertragungsfunktionen und Signale. Für bessere Les-
barkeit wurde das Argument (z)weggelassen. In Abbildung 6.7 wird eine mehr-
stufige Filterstruktur vorgestellt, welche die verwendeten Signale und die Über-
tragungsfunktionen des Systems darstellt. Die Struktur enthält einen Funkti-
onsblock „Störsignalkoppelmodell“, in dem die Entstehung der messbaren Si-
gnale X1 und X2 dargestellt wird. Die Existenz dieses Funktionsblockes wird
als gegebene Voraussetzung angenommen.
+
s1+V1-V1
^
Störsignal-
koppelmodell
Adaptive-Filter-Struktur
V1
^
+
-
Gw1
+
^
^
+
-
Gw2
^
^
GS
GV
+
+
s1
V1
GS
+
-
+
X1
Referenz-
signal
Filter 1 
Filter 2 
s2
V2
X2
R
V2
s2+V2-V2 s2
s1
in 
Ruhe
in Störphase
in Störphase
Abbildung 6.7.: Filterstruktur mit drei Funktionsblöcken und Übertragungs-
funktionen des Systems.
Dabei ist GS die Nutzsignalübertragungsfunktion und GV die Störsignalüber-
tragungsfunktion. Der Funktionsblock „Referenzsignal“ enthält ein adaptives
Filter, das zur Berechnung des mit der Störung korrelierten Referenzsignals R
dient. Die Nutzsignalübertragungsfunktion GS ist während einer Ruhephase
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optimal bestimmt, wenn R zu Null wird. Während der Störphase bleibt das Fil-
ter zeitinvariant und hat die Filterordnung M. Die zwei adaptiven Filter GW1
und GW2 im Funktionsblock „Adaptive-Filter-Struktur“dienen zur Störsignal-
unterdrückung während der Störphase. Sie sind während der Ruhephase kon-
stant und haben die Filterordnung N1 für GW1 bzw. N2 für GW2.
Für die Anwendung des adaptiven Filters zur Störsignalunterdrückung wird
ein Referenzsignal R benötigt, das mit der Störung korreliert ist. In diesem Ka-
pitel wird ein Ansatz vorgestellt, bei dem das Referenzsignal mit Kenntnis ei-
ner Übertragungsfunktion GS aus zwei gemessenen Pulssignalen X1 und X2
berechnet werden kann. Nach Formel 6.27 wird mit GS in einer Ruhephase der
Nutzsignalanteil in X1 an den in X2 angeglichen. Durch die Subtraktion wird
der Nutzsignalanteil im Idealfall zu Null und es verbleibt ein mit der Störung
V1 korreliertes Referenzsignal R.
R = X2 − GS · X1 wird Null, wenn V1 = V2 = 0 (6.27)
mit X2 eingesetzt aus Formel 6.9 folgt:
= GS · S1 + GV · V1 − GS · X1
mit X1 eingesetzt aus Formel 6.8 folgt:
= GS · S1 + GV · V1 − GS · S1 − GS · V1
= GV · V1 − GS · V1
folgt für die Berechnung des Referenzsignals:
R = V1 · (GV − GS) (6.28)
Es lassen sich folgende Schlussfolgerungen für die Berechnung des Referenzsi-
gnals ableiten:
1.) Nach Formel 6.27 lässt sich praktisch ein störungskorreliertes Referenz-
signal R berechnen.
2.) Wenn GV = GS, d.h. die Übertragungsfunktionen zwischen
den zwei Nutzsignalen und den zwei Störsignalen exakt gleich sind,
gilt X2 = GS · X1. Nach Formel 6.28 wird R = 0 und
es ist keine Referenzsignalberechnung möglich. In diesem Fall versagt
das Verfahren zur Störsignalunterdrückung.
3.) Wenn GV = k1 und GS = k2 mit Konstanten k1 6= k2,
ist das Referenzsignal zur Störung V1 proportional.
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6.7.4. Schätzung der Startwerte für die Filterkoeffizienten
Die Einschwingzeit des adaptiven Filters mit den Übertragungsfunktionen GW1
oder GW2 kann durch den zugehörigen Konvergenzparameter µGw1 bzw. µGw2
justiert werden. Weiterhin kann der Einschwingvorgang durch Verwendung
geeigneter Startwerte für die Filterkoeffizienten von GW1 oder GW2 verkürzt
oder sogar ganz vermieden werden. Die Filterkoeffizienten von GW1 und GW2
hängen von der Größe des anliegenden Referenzsignals R und von der Störung
V1 bzw. V2 ab. Für den optimal eingeschwungenen Fall gilt nach Formel 6.28:
R = V1 · (GV − GS)
weiterhin gilt
V2 = GV · V1
und
GW2 =
Vˆ2
R
und im idealen Fall folgt für
GW2,ideal =
V2
R
=
GV · V1
(GV − GS) · V1 =
GV
(GV − GS) (6.29)
und für die Übertragungsfunktion GW1,ideal gilt
GW1,ideal =
V1
R
=
V1
(GV − GS) · V1 =
1
(GV − GS) (6.30)
GW1,ideal und GW2,ideal sind im allgemeinen Fall IIR-Strukturen, sofern GS und
GV keine Konstanten sind. Voraussetzung für die Schätzung von Startwerten
sind bekannte Funktionen GV und GS. Die Funktion GS kann in einer Ruhe-
phase direkt aus den gemessenen Nutzsignalen bestimmt werden. GV ist nicht
so einfach zu berechnen und muss praktisch als zeitinvariant angenommen
werden. Möglichkeiten zur Bestimmung von GV aus Messdaten werden in Ka-
pitel 6.7.5 diskutiert. Im einfachsten Fall können für einen in Echtzeit laufen-
den Störunterdrückungsalgorithmus Erfahrungswerte als Startwerte verwen-
det werden. Unter der Annahme, dass
1.) der Nutzsignaleffektivwert Se f f , i mit i = [1, 2] wenigstens zu Beginn der
ersten Störphase unverändert bleibt und dass
2.) S und V unabhängig voneinander sind,
könnte bei der Filterordnung Ni = 0 mit i = [1, 2] ein Faktor für GV aus den
Effektivwerten Xe f f , i der gemessenen Signale Xi nach Formel 6.34 im Kapitel
6.7.5 geschätzt werden.
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Die Übertragungsfunktion GS hängt hauptsächlich von der Physiologie an der
Stirn und von den aktuellen Vitalparametern des Probanden ab. Auch die Mess-
bedingungen am Messort, wie z.B. die Ankopplung des PPG-Sensors an die
Stirn hat Einfluss auf die gemessenen Signale. So kann z.B. je nach Beschaf-
fenheit des Knochens der Druck an die Haut unter den zwei PPG-Sensoren
unterschiedlich groß sein. Wenn GV und GS nur Faktoren sind, gilt für die Fil-
terordnung Ni = 0 und die Filter mit den Übertragungsfunktionen GWi sind in
diesem Fall auch Faktoren.
Bei der Filterordnung N1 > 0 können die Filterkoeffizienten nach Umwand-
lung von Formel 6.30 oder Formel 6.29 in eine FIR-Struktur mit ähnlicher Impuls-
antwort bestimmt werden. Die FIR-Impulsantwort kann durch Erregung der
IIR-Filters (Formel 6.29 oder 6.30) mit einem δ-Einheitsimpuls berechnet wer-
den.
6.7.5. Möglichkeiten zur Bestimmung von GV
Die Beschreibung erfolgt im eingeschwungenen Zustand, d.h. mit einem zeitin-
varianten System mit der Übertragungsfunktion GV . Für vereinfachte Lesbar-
keit wurde das Argument (z) weggelassen. Es gibt mindestens vier Möglich-
keiten, um die Störübertragungsfunktion GV zu bestimmen bzw. zu schätzen.
1.) Bei der ersten Möglichkeit wird während einer Störphase gemessen und
dabei das Nutzsignal ausgeschaltet. Das gemessene Signal ist dann ein reines
Störsignal. Am Arm oder der Hand ist das praktikabel. Hier kann eine Blut-
druckmanschette die Durchblutung kurzzeitig unterdrücken. Bei der Messung
an der Stirn oder am Kopf ist so ein Versuch nur mit gesundheitlichem Risiko
durchführbar. Es wurde in dieser Arbeit darauf verzichtet.
2.) Die zweite Möglichkeit kann bei sehr großen Störsignalamplituden ange-
wendet werden, wenn das Nutzsignal im Verhältnis vernachlässigbar klein ist.
GV kann direkt aus den gemessenen Signalen berechnet werden. In diesem Fall
ist die Filterung wegen des niedrigen SNR schwer möglich. Fraglich ist auch,
ob die Linearitätsbedingung in diesem Fall noch erfüllt ist.
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3.) Bei der dritten Möglichkeit wird ein sinusförmiges Störsignal mit einer be-
kannten Frequenz erzeugt. Die Frequenz soll so gewählt werden, dass sich das
Nutz- und das Störsignalspektrum mit konventioneller Filterung trennen las-
sen. So kann das Störsignal der zwei PPG-Sensoren mit Bandpassfilterung ex-
trahiert und daraus GV berechnet werden. In Abbildung 7.4 wird gezeigt, dass
das Spektrum des PPG-Signals in Ruhe oberhalb von 7 Hz keine relevanten
Signalanteile mehr enthält. Deshalb wurden in Kapitel A.4 mit einem Schwin-
gungserreger sinusförmige 10 Hz-Bewegungsstörungen am Kopf erzeugt. In
[Vollmer10] und [Lee08] wurden zur Messung solcher Bewegungsstörungen
Beschleunigungssensoren verwendet.
Mit dieser Methode kann jeweils GV
(
ωprue f
)
ermittelt werden. Zur Bestim-
mung des Frequenzganges müsste die Untersuchung für alle interessanten Fre-
quenzen wiederholt werden.
4.) Eine vierte Möglichkeit wurde kurz in Kapitel 6.7.4 erwähnt und eine ge-
eignete Filterstruktur wurde in Abbildung 6.7 gezeigt. Nach den Formeln 6.31
bis 6.33 werden die zwei geschätzten Störsignale Vˆ1 und Vˆ2 und die Störüber-
tragungsfunktion GV berechnet. Zur Anwendung der Struktur müssen zwei
gemessene Sensorsignale X1, X2 gegeben sein. Das störungskorrelierte Refe-
renzsignal R wird nach Formel 6.27 in Kapitel 6.7.3 berechnet.
Mit der Filterstruktur in Abbildung 6.7 können die zwei Pulssignale Sˆ1 und Sˆ2
geschätzt werden. Diese Struktur zur Störsignalunterdrückung funktionierte
mit simulierten Signalen. Bei gemessenen PPG-Signalen vom unsymmetrisch
aufgebauten PPG-Sensor im Anhang B.7 gab es mit realen Bewegungsstörun-
gen aber noch Schwierigkeiten, da sich wahrscheinlich die Ankopplung des
Sensors in der Störphase veränderte.
Das adaptive Filter 1 in Abbildung 6.7 berechnet Vˆ1 als Schätzung für das Stör-
signal V1 am ersten PPG-Sensor. Das Filter 2 schätzt das Störsignal V2 für den
zweiten PPG-Sensor. Für die zwei Übertragungsfunktionen GW1 und GW2 der
adaptiven Filter gilt:
GW1 =
Vˆ1
R
(6.31)
und
GW2 =
Vˆ2
R
(6.32)
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Unter der Voraussetzung, dass die Schätzung der Störsignale gelingt, d.h.
Vˆ1 ≈ V1 und Vˆ2 ≈ V2 ist, lässt sich die Übertragungsfunktion GV der zwei
Störsignale auch bei vorhandenem und nicht vernachlässigbarem Nutzsignal
bestimmen. Dazu kann der Quotient der zwei Übertragungsfunktionen GW1
und GW2 gebildet werden.
GV =
GW2
GW1
=
Vˆ2
R
·
R
Vˆ1
≈ V2
V1
(6.33)
Die Übertragungsfunktion GV nach Formel 6.33 wird wegen des Quotienten
der Übertragungsfunktionen GW1 und GW2 bei Filterordnung Ni > 0 zu ei-
ner IIR-Struktur. In diesem Fall ist eine Überprüfung der Stabilität nötig. Bei
eventuellen Problemen mit der Stabilität kann die Approximation auch mit ei-
ner FIR-Struktur mit ähnlicher Impulsantwort wie bei der IIR-Struktur erfol-
gen. Die FIR-Impulsantwort kann z.B. durch Anregung des IIR-Filters mit der
Übertragungsfunktion GV mit einem δ-Einheitsimpuls berechnet werden. Die
vierte Möglichkeit zur Bestimmung von GV wurde nur theoretisch betrachtet.
GV wurde praktisch nicht auf diesem Wege bestimmt. In Kapitel 6.8 wird die
Struktur in Abbildung 6.7 für die Störsignalunterdrückung verwendet.
5.) Eine fünfte Möglichkeit ergibt sich aus der vierten oben. Unter der Annah-
me, dass sich das Nutzsignal zwischen einer Ruhe- und der folgenden Stör-
phase kaum verändert, besteht bei Unkorreliertheit von S und V und für Filter-
ordnung Null die Möglichkeit, GV als Faktor aus der geometrischen Differenz
der Effektivwerte der Messsignale X1 und X2 in der Stör- und Ruhephase nach
Formel 6.33 zu schätzen.
GV ≈
V2, e f f
V1, e f f
≈
√√√√X22, e f f , Stoer − X22, e f f , Ruhe
X21, e f f , Stoer − X21, e f f , Ruhe
(6.34)
Dabei ist X1, e f f , Stoer der Effektivwert von X1 in der Störphase, der den Nutz-
und Störsignalanteil enthält. X1, e f f , Ruhe ist der Effektivwert von X1 in der Ru-
hephase und enthält nur Nutzsignal. X2, e f f , Stoer ist der Effektivwert von X2 in
der Störphase und X2, e f f , Ruhe ist der Effektivwert von X2 in der Ruhephase,
d.h. des Nutzsignals.
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6.7.6. Kompensation von Signallaufzeiten in digitalen Filtern
In der digitalen Signalverarbeitung ist zu beachten, dass nur kausale Systeme
praktisch und in Echtzeit lauffähig realisiert werden können. Daher wird in
diesem Kapitel untersucht, wie auftretende Signallaufzeiten kompensiert wer-
den können. Praktisch werden Verzögerungsglieder (z−1) verwendet. Eine Kas-
kade von einzelnen Verzögerungsgliedern wird mit (z−D) (engl. D: delay) no-
tiert. Die Filterordnung D des resultierenden Verzögerungsgliedes entspricht
der Anzahl der Abtastschritte, um die ein Signal verzögert wird.
Es kann bereits zwischen den gemessenen Signalen der zwei Pulssensoren ei-
ne Zeitverschiebung τS1, S2 = τS1 − τS2 auftreten. Die Ursachen hierfür können
physiologisch wie z.B. eine ortsabhängige Pulswellenlaufzeit sein. Technische
Ursachen wie Streuung der Bauteilewerte oder zeitlicher Versatz durch nicht
simultane Abtastung und Übertragung der Daten in der Sensorelektronik sol-
len möglichst ausgeschlossen sein.
In Abbildung 6.6 gibt eine durch GR verursachte Signallaufzeit τR zwischen
der physikalischen Störgröße V und dem Referenzsignal R. Eine Phasenver-
schiebung τR wird z.B. durch die Übertragungsfunktionen des Sensors und des
Messverstärkers (inklusive der Filter) bei der Messung von R verursacht. Auch
bei der Berechnung von R nach Abbildung 6.7 entsteht an GS eine Zeitverschie-
bung τV .
Die Übertragungsfunktionen GW1 und GW2 der adaptiven Filter verursachen
die Signallaufzeiten τP1 und τP2 , wenn sie durch kausale Filter realisiert wer-
den. Die Laufzeiten hängen von der Filterordnung, d.h. von der Anzahl der
benötigten Verzögerungsglieder ab. Das hat zur Konsequenz, dass die Sensor-
signale Xi, i = [1, 2] vor der Subtraktion des Filterausgangssignals Vˆi mit z−Di
verzögert werden müssen. Je nach Formunterschied zwischen R und dem Stör-
signal V muss für die Übertragungsfunktionen GWi eine höhere Filterordnung
Ni > 0 gewählt werden. Hier soll GW1 die Ordnung N1 und GW2 die Ordnung
N2 haben. Als Sonderfall gilt für die Phasenlaufzeit τp eines linearphasigen FIR-
Filters mit symmetrischer Impulsantwort: τp = N2 . Somit sind τp1 =
N1
2 und
τp2 =
N2
2 . Mit der Annahme N1 = N2 = N gilt τp1 = τp2 = τp =
N
2 . Die Ver-
zögerung kann in der Größenordnung von τp liegen. Das Optimum sollte aber
empirisch ermittelt werden. Die Forderung nach Phasengleichheit der Signale
bei Einsatz von kausalen Filtern vor den Summierern kann mit der Struktur in
Abbildung 6.8 erreicht werden.
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Abbildung 6.8.: Kausale Struktur mit zwei adaptiven Filtern und Zeitver-
zögerung für die Signale X1 und X2.
6.7.7. Kompensation der Phasenlaufzeit von GS
Auch bei der Bestimmung der Übertragungsfunktion GS mit einem kausalen
adaptiven Filter in einer Ruhephase ist die Phasenlaufzeit zu kompensieren.
Für die Filterordnung wird die Variable M verwendet. Die Filterstruktur in Ab-
bildung 6.9 ist geeignet, um die optimale Anzahl der Verzögerungsschritte D0
zur Phasenlaufzeitkorrektur zu finden.
Ein Schätzwert für die benötigte Anzahl der Verzögerungsschritte ist D0 ≈
τS1, S2 + M/2. In der Praxis muss D0 experimentell bestimmt werden. Falls
D0 < 0 ist, müssen die Eingangssignale getauscht werden. Die Übertragungs-
funktion GS wird optimal bestimmt, wenn das Differenzsignal S2 − Sˆ2 in Ab-
bildung 6.9 zu Null wird. Bei der Filterordnung M = 0 und N1 = N2 = 0 muss
nur τS1, S2 kompensiert werden, was den einfachsten Fall darstellt. Nachteilig ist
bei der Filterordnung M = 0 aber, dass mit dem Filter keine Formunterschiede
zwischen den gemessenen Pulssignalen ausgeglichen werden können.
111
6. Unterdrückung von Störsignalen mittels digitaler Signalverarbeitung
+
(S2-S2) z
-D0^
S2
S1 GS = S2 z
-D0^
+
-
GS
S2 z
-D0
z
-D0
S1
Ordnung M
Abbildung 6.9.: Kausale Struktur mit adaptivem Filter und Verzögerungsglied
zur Bestimmung von GS aus den Nutzsignalen S1 und S2 in
Ruhe.
GS - Übertragungsfunktion eines kausalen FIR-Filters
M - Gerade Filterordnung
D0 - Anzahl Verzögerungsschritte zur Laufzeitkorrektur
τS1, S2 = τS1 − τS2 - Laufzeitunterschied zwischen den zwei Nutzsignalen
In diesem Kapitel wurde das adaptive Filter zur Unterdrückung von Störsigna-
len vorgestellt. Die Herkunft des mit der Störung korrelierten Referenzsignals
R wurde bisher noch nicht näher betrachtet.
Im folgenden Kapitel 6.8 wird eine Methode zu Schätzung des Referenzsignals
R behandelt. Als neuer Ansatz in der Störsignalunterdrückung soll das stö-
rungskorrelierte Referenzsignal aus den Signalen von zwei baugleichen, be-
nachbarten und mechanisch gekoppelten PPG-Sensoren berechnet werden. Auf
einen zusätzlichen Referenzsensor wie z.B. einen Beschleunigungssensor soll
bei erfolgreicher Umsetzung verzichtet werden.
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6.8.1. Zweistufige adaptive Filterstruktur
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Abbildung 6.10.: Struktur zur Störsignalunterdrückung mit drei adaptiven Fil-
tern. Auf das Argument (z) an den Signalen wurde verzichtet.
In diesem Kapitel wird die zweistufige Filterstruktur in Abbildung 6.10 mit drei
adaptiven Wiener-Filtern vorgestellt. Die Berechnungen erfolgen im z-Bereich
im eingeschwungenen optimalen Zustand. Zur vereinfachten Lesbarkeit wur-
de das Argument (z) weggelassen. Es können zwei störungsarme Pulssignale
geschätzt werden. Die erste Stufe dient zur adaptiven Schätzung des störungs-
korrelierten Referenzsignals R und die zweite Stufe dient zur adaptiven Stör-
signalunterdrückung.
Für die Berechnung des Referenzsignals R ergeben sich aus Kapitel 6.7.5, Kapi-
tel 6.7.6 und Kapitel 6.7.7 wegen praktisch auftretender Signallaufzeiten bzw.
Phasenverschiebungen in den digitalen Filtern notwendige Anpassungen für
Formel 6.28. Für nichtkausale FIR-Filter mit τp = 0, d.h. ohne Signallaufzeiten,
werden die Bezeichnungen GS0 und GV0 verwendet.
Die Struktur in Abbildung 6.10 enthält die notwendigen Verzögerungsglieder
zur Korrektur der Phasenlaufzeiten in den kausalen FIR-Filtern. Damit werden
GS, GW1 und GW2 durch kausale FIR-Filter realisiert.
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Die Anzahl der Verzögerungsschritte D0 ≈ τS1, S2 + M/2 ist ein theoretischer
Schätzwert zur Korrektur der Signallaufzeiten. Wie aus den Abbildungen 6.7
und 6.10 erkennbar ist, lässt sich im z-Bereich mit dem Ansatz aus Formel 6.8
und 6.9 das R berechnen:
X1 = S1 +V1 und
X2 = GS0 · S1 + GV0 · V1
folgt für die Berechnung von R
z−D0 · R = z−D0 · X2 −
(
z−D0 · GS0
)
· X1 (6.35)
und nach Umstellung folgt
R = (GV0 − GS0) · V1. (6.36)
Es ist erkennbar, dass in Formel 6.36 die Zeitverzögerung D0 keinen Einfluss
auf die Berechnung des Referenzsignals R hat, wenn D0 korrekt ermittelt wur-
de. R wird zur Schätzung des Bewegungsstörsignals bei der Störsignalunter-
drückung verwendet. Als Mindestanforderung muss R mit dem Störsignal V
korrelieren. Es darf möglichst keine weiteren Signalanteile wie z.B. Rauschen
enthalten.
Im einfachsten Fall, d.h. bei guter Formgleichheit der Störsignale V1 und V2
könnte die Differenz der Übertragungsfunktionen GV0−GS0 ein frequenzunab-
hängiger Verstärkungsfaktor sein. Die Struktur in Abbildung 6.10 dient zur
Schätzung des Referenzsignals R, zur Schätzung der Störsignale V1, V2 und zur
Schätzung der Pulssignale Sˆ1, Sˆ2.
Falls die adaptiven Filter 1 und 2 eine unterschiedliche Filterlänge haben, müs-
sen die Ausgangssignale mit Verzögerungsgliedern synchronisiert werden. Im
einfachsten Fall werden gleiche Filterlängen gewählt.
6.8.2. Auswahl der Sensorsignale als Eingangsgrößen
Wenn die Störsignalunterdrückung nur einkanalig mit GW1 umgesetzt wird,
muss abhängig von den messbaren Nutzsignaleffektivwerten in der ersten Ru-
hephase eine Entscheidung getroffen werden, welcher Sensor welches Eingangs-
signal für die Filterstruktur liefert.
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Es müssen die Effektivwerte von X1 und X2 berechnet werden. Diese Effek-
tivwerte entsprechen in Ruhe dem Nutzsignal S1 und S2. Für den Eingang X1
muss das Signal mit dem größeren Nutzsignaleffektivwert gewählt werden. So
bleibt bei der Störsignalunterdrückung das größere Nutzsignal bei der Filte-
rung erhalten.
6.8.3. Umschaltung zwischen Ruhe- und Störphasen
Die Funktion des adaptiven Filters mit der Übertragungsfunktion GS zur Schät-
zung des Referenzsignals R und die des adaptiven Filters 1 mit GW1 in Abbil-
dung 6.10 ist in den Ruhe- und Störphasen unterschiedlich. In den Ruhephasen
ist die Messung des Pulssignals und die Bestimmung der Pulsfrequenz ohne
Störungen möglich. Außerhalb der Ruhephasen ist das Pulssignal durch Bewe-
gungsstörsignale mehr oder weniger stark verzerrt und die Bestimmung der
Pulsfrequenz ist ohne eine Störsignalunterdrückung nicht mehr möglich.
Im Block Referenzsignalberechnung in Abbildung 6.10 wird in der Ruhephase
die Übertragungsfunktion GS zwischen den Nutzsignalen S1 und S2 berechnet.
Während einer folgenden Störphase wird das zuletzt geschätzte GS konstant
gehalten und zur Berechnung des störungskorrelierten Referenzsignals R ver-
wendet. In einer folgenden Ruhephase wird GS wieder adaptiv berechnet, da
sich die Ankoppelbedingungen des Sensors und auch Vitalparameter wie z.B.
der Blutdruck, die Nutzsignalamplituden oder die Nutzsignalform verändert
haben können. Der Hauptvorteil eines adaptiven Filters gegenüber eines nicht
adaptiven wie in Kapitel 6.3 ist die adaptive Nachführung der Filterparameter
von GS und GW . Zur Markierung der hauptsächlich noch manuell bestimm-
ten Ruhe- und Störphasen wird die Variablen „Schalter [n]“ definiert. In einer
Ruhephase beträgt „Schalter [n] = 1“ und in einer Störphase „Schalter [n] = 0“.
Mit simulierten Signalen kann die Umschaltung zwischen der Ruhe- und der
Störphase auf den Abtastwert genau erfolgen. Bei gespeicherten Signalen gibt
es die Möglichkeit, die Zeitpunkte im bandpassgefilterten Datensatz visuell zu
bestimmen und den Umschaltzeitpunkt anschließend manuell festzulegen.
115
6. Unterdrückung von Störsignalen mittels digitaler Signalverarbeitung
Für die praktische Anwendung muss ein Parameter definiert werden, der ei-
ne automatische Umschaltung zwischen den zwei Phasen ermöglicht. Auf die
Messung eines zusätzlichen Signals, z.B. der Beschleunigung, soll verzichtet
werden. Der Kurzzeit-Effektivwert Re f f ist ein geeigneter Parameter zur Erken-
nung einer Störphase. In der Ruhephase strebt der Wert Re f f bei eingeschwun-
genem Filter GS gegen Null bzw. gegen das unvermeidbare Restrauschen.
Bei Auftreten von Störungen steigt der Wert von Re f f an. Der Effektivwert Re f f
wird nach Formel 6.37 gleitend für jeden Abtastschritt über eine wählbare An-
zahl Ne f f zurückliegender Werte des Referenzsignals berechnet. Das Zeitinter-
vall ist so zu wählen, dass die Störphase zeitnah erkannt wird aber die Erken-
nung der Störphase nicht zu empfindlich reagiert. Grundsätzlich ist eine mög-
lichst kurze Integrationszeit wünschenswert, da auch die Phasenlaufzeit des
Effektivwertfilters kompensiert werden muss.
Als Zeitintervall für die Integration wurde TI = 1 s gewählt, was etwa der Zeit
für einen Herzschlag in Ruhe entspricht. Mit der Abtastfrequenz fS = 200 Hz
ergibt sich das Zeitintervall
[
n− Ne f f + 1, n
]
mit Ne f f = round (TI · fS) = 200.
Sinnvoll ist auch eine dynamische Anpassung von Ne f f an die Periodendauer
der Grundfrequenz des Pulssignals, d.h. TI = T0,PPG. Zu Beginn der Pulsmes-
sung muss gewartet werden, bis die Anzahl der Messwerte größer als Ne f f ist,
damit die gleitende Effektivwertberechnung beginnen kann.
Re f f [n] =
√√√√ 1
Ne f f
·
i=n
∑
i=n−Ne f f+1
1 · r2 [i] (6.37)
Danach wird für jeden Abtastschritt der Kurzzeit-Effektivwert Re f f [n] berech-
net. In Kapitel 7.2 wurde zu Beginn der ersten Ruhephase nach Formel 6.37 im
Zeitfenster 3 s ≤ t ≤ 4 s ein Bezugswert Re f f Ruhe berechnet. Der Vergleich von
Re f f Ruhe und Re f f ermöglicht die Unterscheidung von Ruhe- und von Störpha-
sen. Mit Hilfe von empirisch bestimmten Grenzwerte erfolgt die Umschaltung.
In einer späteren Ruhephase sollte der Bezugswert Re f f Ruhe überprüft und ggf.
nachgeführt werden.
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Nach Erkennen einer Störphase wird die Ruhephase verlassen und der Wert
der Variablen „Schalter“ wechselt von Eins auf Null. Die Phasenlaufzeit τI des
Integrators ist zu berücksichtigen.
Wenn Re f f [n] > Re f f Ruhe · SchwelleS (6.38)
wird Schalter [n− τI ] = 0
und die Ruhephase wird erkannt,
wenn Re f f [n] < Re f f Ruhe · SchwelleR (6.39)
d.h. wird Schalter [n− τI ] = 1. (6.40)
Praktisch kann der Störschwellwert zum Beispiel auf SchwelleS = 2, 0 und zur
Erkennung einer Ruhephase der Ruheschwellwert auf SchwelleR = 1, 8 fest-
gelegt werden. Eine Hysterese ist bei der Umschaltung sinnvoll. Die Anpas-
sung der Schwellwerte muss während der Entwicklungsphase des Messsys-
tems für jede Messung und für jeden Sensor durchgeführt werden. Erst nach
umfangreicher Untersuchung von Änderungen der Übertragungsfunktionen
Gs und Gv während einer Messung und der Varianz der Sensorsignale können
die Schwellwerte aufgrund einer fundierten Datenbasis allgemeingültig fest-
gelegt werden. Eine schnelle und genaue Erkennung der Störphase ist für das
Einschwingverhalten der adaptiven Filter wichtig. Wenn die Umschaltung zu
spät erfolgt, werden die Filterkoeffizienten verstellt, was dann nach erfolgter
Umschaltung falsche Filterergebnisse liefert und einen längeren Einschwing-
vorgang verursacht. In Kapitel 7.2 werden einige Ergebnisse vorgestellt.
6.8.4. Konstanthalten von Gw1 in der Ruhephase
Die ersten, hier nicht gezeigten Untersuchungen haben die Annahme bestätigt,
dass die Filterkoeffizienten des zweiten adaptiven Filters Gw1 während einer
Ruhephase konstant gehalten werden müssen. Andernfalls verstellt das in R
enthaltene Ruherauschen die Filterkoeffizienten von Gw1. Durch das Konstant-
halten ist ein Einschwingvorgang zu Beginn der folgenden Störphase vermeid-
bar. Während einer Ruhephase wird nur GS adaptiv berechnet. Zu Beginn der
Störphase werden die am Ende der letzten Störphase gespeicherten Koeffizien-
ten von Gw1 als aktueller Startwert verwendet.
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6.8.5. Festlegung der maximalen Einschwingzeit von Gw1
In [Moschytz2000] S.111 werden zur Charakterisierung des LMS-Algorithmus
die Größen Überschussfehler Jex (engl.: excess MSE) und Fehleinstellung MLMS
(engl.: misadjustment) eingeführt. Der Überschussfehler ist die Abweichung
der Lernkurve bzw. des MSE vom möglichen Minimum Jmin der Wiener-Lösung.
Die Fehleinstellung MLMS ist das Verhältnis Jex/Jmin. Sie ist proportional zu µ
und zur Filterordnung M oder N jedoch nicht abhängig von der Eingangsleis-
tung. Die Fehleinstellung und die Konvergenzzeit (Einschwingzeit) des Filters
sind gegenläufig. Somit ist eine gute Nutzsignalrekonstruktion nur mit einer
langen Einschwingzeit bzw. ein schnelles Nachführverhalten nur bei höherer
Fehleinstellung erreichbar. Für stationäre periodische Störsignale wie z.B. 50
Hz-Störungen in einem ortsfesten Aufbau ist die Nutzsignalrekonstruktion op-
timal einstellbar. Bei der hier gewünschten Eliminierung von Bewegungsstö-
rungen soll durch Vorgabe von geeigneten Startwerten für das Filter Gw1 die
Einschwingzeit verringert oder der Einschwingvorgang minimiert werden. In
diesem Fall kann der Konvergenzparameter klein dimensioniert werden, ohne
dass sich die Wirkung des Filters verschlechtert. Welche Einschwingzeit tolera-
bel ist, hängt davon ab, wie schnell sich die Übertragungsfunktion GV ändert
und welche Lernphase als akzeptabel betrachtet wird. Bei einem Sensor mit
konstantem GV kann die Einschwingzeit von Gw1 deutlich größer als z.B. eine
Sekunde eingestellt werden.
6.8.6. Bewertung der Störunterdrückungsergebnisse
Im Kapitel 7.1 wird beschrieben, wie die Filtereigenschaften und Parameter
anhand von simulierten Daten untersucht und optimiert wurden. Mit einem
bekannten Nutzsignal als Bezugsgröße konnten die Filterergebnisse objektiv
bewertet werden. Der Effektivwert bzw. die Signalenergie von S und von V
waren frei einstellbar. Mit einer Störsignalfrequenz unterhalb von 10 Hz ließ
sich auch die Bandüberlappung von Nutz- und Störsignal simulieren. Der Da-
tensatz wurde nach dem Signalkoppelmodell in Abbildung 6.2 und abgeleitet
vom gemessenen Datensatz in Abbildung 7.8 generiert.
Zuerst wurde aus einem gemessenen PPG-Pulsschlag in bestmöglicher Ruhe
eine periodische Folge von exakt gleichen Pulsschlägen als erstes Nutzsignal
S1 erzeugt. Dann wurde nach Formel 6.4 mittels der Übertragungsfunktion Gs
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das zweite Nutzsignal
S2 = GS · S1
berechnet. Anschließend wurden die Störsignale V1, V2 mit GV
V2 = GV · V1
als periodische Signale mit mehreren Harmonischen berechnet. Danach wur-
den die zwei Messsignale
X1 = S1 +V1
und
X2 = S2 +V2
berechnet. Diese Signale wurden zur Optimierung der adaptiven Filter genutzt.
Vor der Berechnung des Fehlereffektivwertes UWF nach Formel 6.41 mussten
die Phasenlaufzeiten zwischen den Eingangssignalen S1, S2 und den Ausgangs-
signalen Sˆ1, Sˆ2 bestimmt und kompensiert werden. Anschließend wurde in der
ersten Störphase im eingeschwungenen Zustand nach Formel 6.41 der Fehler-
effektivwert UWF für beide Nutzsignale berechnet. N ist die Anzahl der zur
Berechnung verwendeten Werte in der Störphase mit TStoer als Dauer der Stör-
phase und fs der Abtastfrequenz des Messsystems. Je kleiner der Wert für UWF
wird, desto besser hat die Störsignalunterdrückung funktioniert. In Kapitel 7.1
sind weitere Untersuchungen zur Qualität der Störsignalunterdrückung zu fin-
den.
UWF =
√√√√ 1
N
N
∑
n=1
(
uSˆ [n]− uS [n− (D0 + D1)]
)2 (6.41)
mit N = round ( fs · TStoer)
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7. Experimentelle Untersuchung des
zweistufigen adaptiven Filters
In Kapitel 3 wurde bei Bewegung des Probanden das PPG gegenüber anderen
Sensoren zur Pulsmessung favorisiert. In Kapitel 4 wurde der Messort Stirn für
die mobile Pulsmessung als geeignet befunden. Anschließend wurden in Kapi-
tel 6 die Grundlagen zur Störsignalunterdrückung mittels digitaler Signalverar-
beitung beschrieben. Im Kapitel 5 wurde ein an der Stirn tragbarer PPG-Sensor
zur Pulsmessung vorgestellt und dessen Eigenschaften untersucht.
In diesem Kapitel werden Ergebnisse der experimentellen Untersuchungen mit
der im Kapitel 6.8.1 eingeführten zweistufigen adaptiven Filterstruktur vorge-
stellt. Abbildung 7.1 zeigt die hier verwendete vereinfachte Filterstruktur mit
den dazugehörigen Parametern. Alle adaptiven Filter hatten die Ordnung Null.
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Abbildung 7.1.: Struktur zur Störsignalunterdrückung mit zwei adaptiven Fil-
tern.
Anhand von praxisnah simulierten Daten wurden im Abschnitt 7.1 die Eigen-
schaften der Filter mit den Übertragungsfunktionen GS (z) und GW1 (z) un-
tersucht und die Parameter optimiert. In Kapitel 7.2 werden erste Ergebnisse
von an der Stirn durchgeführten Messungen mit Bewegungsstörsignalen vor-
gestellt. Dafür wurden mit einem Schwingungserreger definierte sinusförmige
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Störsignale erzeugt. Ergänzende Informationen zu den Untersuchungen befin-
den sich im Anhang A.4. Es wurde anhand von gemessenen Daten überprüft,
ob Linearität und Additivität bei der Störsignalkopplung gegeben sind.
Für die Messungen wurde die im Anhang B.7 beschriebene ältere Version des
PPG-Sensors verwendet. Der PPG-Sensor in Abbildung 7.2 (rechts) wurde wie
in Abbildung 7.2 (links) bzw. wie in Abbildung 7.9 an der linken Stirn über dem
Auge platziert. Der Beschleunigungssensor und auch der Drucksensor wurden
am Stirnband befestigt.
Kontaktstelle
des PPG-Sensors
Aktive Photodioden
         s1  s2
Trenn-
steg
IR-Lichtemitter
Drucksensor-
abschnitt
Abbildung 7.2.: Ansicht des Messortes an der Stirn (links) und des Pulssensors
mit aktiver Photodiode (LTV) (rechts).
7.1. Filterparameter und Ergebnisse mit simulierten
Daten
In diesem Kapitel wurde die Funktion der zwei adaptiven Filter in Abbildung
7.1 anhand von simulierten Daten getestet und optimiert.
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Abbildung 7.3.: Simulierte PPG-Signale mit Störsignalbeeinflussung.
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Der in MATLAB simulierte Datensatz in Abbildung 7.3 wurde an die Messer-
gebnisse in Abbildung 7.8 angelehnt. Die simulierten PPG-Signale x1 [n] und
x2 [n] waren mittelwertfrei und bandbegrenzt zwischen 0, 8 Hz ≤ f ≤ 15 Hz.
Der 2s-Effektivwert des simulierten nicht sinusförmigen Nutzsignals S1 in Ru-
he wurde auf 1,0 mV festgelegt. Die verwendeten Signale X1, X2, R, GsX1, Gw1R
wurden in Millivolt und im Wertebereich 0, 01 ≤ Ue f f ,AC/mV ≤ 50 definiert.
Der Konvergenzparameter hat die Einheit [µ] = 1/ (mV)2. Das simulierte Stör-
signal wurde als Summe aus vier sinusförmigen Signalen mit unterschiedli-
cher Amplitude, Frequenz und Phasenwinkel gebildet. Die Frequenzen des
Störsignals wurden angelehnt an das Amplitudenspektrum eines durch Kopf-
wackeln erzeugten Störsignals. So sind realitätsnahe Bedingungen gegeben.
In Abbildung 7.4 werden beispielhaft zwei Amplitudenspektren mit und oh-
ne Bewegungsstörungen gezeigt. Im verwendeten gemessenen Datensatz war
die Ruhephase für die Berechnung des Amplitudenspektrums ohne Störungen
60 Sekunden und die Störphase mit Kopfwackeln sieben Sekunden lang. Die
Abtastfrequenz der Rohdaten betrug f s = 1, 2 kHz. Eine hohe Abtastfrequenz
ermöglicht den Ausgleich von sehr kleinen Phasenverschiebungen zwischen
den Signalen. Allgemein ist bei den auftretenden Nutzsignalfrequenzen unter
20 Hz eine Abtastfrequenz von 200 Hz angemessen und spart Rechenleistung
bei der Signalverarbeitung.
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Amplitudenspektrum des Pulssignals X1 in Ruhe (sw) und bei Kopfschütteln (bl)
Abbildung 7.4.: Beispiel eines Amplitudenspektrums von X1 in Ruhe (schwarz)
und mit Kopfwackeln gestört (blau), gemessener Datensatz.
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In Tabelle A.3 im Anhang A.1.3 sind die verwendeten Parameter für den simu-
lierten Datensatz zusammengefasst. Das simulierte Störsignalspektrum weist
eine Überlappung mit dem Nutzsignalspektrum auf. Es wurde kein unkorre-
liertes Rauschen überlagert, da das Filter Gw1 kein unkorreliertes Rauschen ent-
fernen kann. Der PPG-Pulssensor wurde auf einen möglichst großen Signal-
zu-Rauschabstand optimiert. Ein Wert für ein in Ruhe bestimmtes SNR ist in
Formel 7.3 ersichtlich. Durch physiologische oder technische Gegebenheiten
ist auch eine Phasenverschiebung zwischen den gemessenen Eingangssignalen
des Filters möglich. Dieser Aspekt wurde in der Simulation nicht berücksich-
tigt. Technische Ursachen wurden weitestgehend ausgeschlossen. Bei Messun-
gen mit dem Biosignalverstärker g.USBamp spielt diese Überlegung keine Rol-
le.
In Kapitel 6.7.1 wurde beschrieben, dass der Konvergenzparameter bei vor-
gegebener Einschwingzeit an die Größe des anliegenden Referenzsignals an-
gepasst werden muss. In Abbildung 7.1 wurde ein Konvergenzparameter µGs
für das Filter mit der Übertragungsfunktion GS (z) und µGw1 für GW1 (z) de-
finiert. In Abbildung 7.6 wurde µGs = 0, 01/ (mV)
2 mit einer Einschwingzeit
t0,90 ≈ 1, 5 s und in Abbildung 7.7 das µGw1 = 0, 001/ (mV)2 mit t0,90 ≈ 6 s
gewählt.
Die Übertragungsfunktionen GS (z) und GV (z) wurden aus den Messergebnis-
sen im eingeschwungenen Zustand bestimmt und für die Simulation ähnliche
gerundete Werte verwendet. Im Anhang A.4 ist die Vorgehensweise für die
Übertragungsfunktion GV (z) näher erläutert. Wenn für den Koeffizienten des
Filters GS (z) der in der Simulation vorgegebene Wert (1,6) eingesetzt wird, ist
der 2s-Effektivwert UR, e f f von R (z) in Abbildung 7.6 (unten) exakt Null bzw.
im Bereich der numerischen Genauigkeit des Computers. Demnach sind in Ru-
he die zwei Signale X2 (z) und GS (z) · X1 (z) identisch und das Referenzsignal
R (z) ist Null. Damit ist die fehlerfreie Funktion des Filters GS (z) anhand von
simulierten Signalen nachgewiesen. Mit dem in Abbildung 7.6 dargestellten
Einschwingvorgang von GS (z) wurde am Ende der Ruhephase 1 ein Wert von
UR, e f f < 10−3 mV erreicht. Das bedeutet, dass der Einschwingvorgang nach
20 s noch nicht vollständig abgeschlossen war bzw. dass ein Restrauschen vor-
handen ist. In der Störphase 1 ab t = 20 s steigt der 2s-Effektivwert von R (z)
auf UR, e f f = 0, 346 mV an.
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Das Einschwingen von GS (z) in Abbildung 7.6 wird bewusst gezeigt, da es bei
jedem Anlegen des Sensors an die Haut ein „Lernintervall“ für den Software-
Algorithmus geben muss. Die Lernphase kann mit Vorgabe von geeigneten
Startwerten für den Filterkoeffizienten b0,Gs verkürzt werden. Praktisch kann
bei Filterordnung Null in der Ruhephase der Startwert als Quotient der Effek-
tivwerte von UX2 = S2,e f f und UX1 = S1,e f f berechnet werden.
Im Simulationsbeispiel in Abbildung 7.6 unten wurden die Werte kurz nach
dem Start der Effektivwertberechnung bei t = 2, 2 s abgelesen. Als Startwert
ergab sich b0, Gs = S2,e f f /S1,e f f = 0, 144 mV/0, 090 mV = 1, 6. Dieser Startwert
entspricht, dem vorgegebenen Wert für GS (z). In der Störphase werden die
Filterkoeffizienten von GS (z) konstant gehalten und das berechnete R (z) ist
das störungskorrelierte Referenzsignal. Die Form des simulierten Störsignals
wird, wie in der Detailansicht in Abbildung 7.5 unten ersichtlich ist, mit dem
Referenzsignal R (z) ideal geschätzt. Die zwei Zeitfunktionen 1, 43 · r [n− D0]
und v1 [n− D0] sind identisch. Der Faktor 1,43 gleicht dem Filterkoeffizienten
b0, Gw1 von GW1 (z).
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Abbildung 7.5.: Formgleichheit von 1, 43 · R und V1 (beide unten) bei simulier-
ten Daten.
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Abbildung 7.6.: Berechnung von R mit simulierten Daten.
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Abbildung 7.7.: Nutzsignalrekonstruktion sˆ1 mit adaptivem Filter mit Übertra-
gungsfunktion GW1 und simulierten Daten.
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In Abbildung 7.7 (Mitte, blaue Kurve) ist erkennbar, dass auch bei einem kon-
stanten µGw1 und mit Vorgabe eines geeigneten Startwertes für den Filterkoef-
fizienten der Übertragungsfunktion GW1 (z) das Nutzsignal sˆ1 [n− (D1 + D0)]
(blau) formgleich mit s1 [n− (D1 + D0)] (schwarz, durch blau verdeckt) aus
dem stark gestörten Messsignal rekonstruiert wird. Durch Vorgabe von geeig-
neten Startwerten für die Filterkoeffizienten befindet sich das System im einge-
schwungenen Zustand und entfernt Bewegungsstörungen sofort. Der Filterko-
effizient ändert sich adaptiv nur in sehr engen Grenzen um den Wert 1,43.
Es wurde weiterhin untersucht, wie der Konvergenzparameter µGw1 das Ein-
schwingverhalten, d.h. die t0, 90-Einschwingzeit des Filters GW1 (z) beeinflusst.
Der Konvergenzparameter µGw1 muss nach Formel 6.28 so eingestellt werden,
dass adaptiv schnell genug auf Änderungen der Übertragungsfunktion GV (z)
reagiert werden kann. Auch die Größe des Störsignals V (z) hat Einfluss auf
die Wahl von µGw1.
Nach ersten Untersuchungen mit an der Stirn gemessenen Daten hatte sich ge-
zeigt, dass eine Einschwingzeit1 1 s ≤ t0, 90 ≤ 10 s praktikabel ist. Eine zu kurze
Einschwingzeit z.B. t0, 90 < 1 s führt zum Überschwingen der adaptiven Filter.
Um allgemeingültige Anforderungen an das Einschwingverhalten der Filter
festlegen zu können, müssen weitere praktische Versuche zur Veränderung von
GS (z) und GV (z) durchgeführt werden. Eine umfangreiche Erforschung von
Ursachen für eine mögliche Veränderung der Übertragungsfunktionen GV (z)
und GS (z) erfolgte noch nicht im Rahmen dieser Arbeit.
Mit Hilfe der physikalischen Größengleichungen nach Formel 7.1 und Formel
7.2 kann aber ein Zahlenwert in der richtigen Größenordnung für µS und µGw1
geschätzt werden. Bei größeren Veränderungen der Signaleffektivwerte von X1
und X2 können die Konvergenzparameter korrigiert werden. In den Ruhepha-
sen wird nur µS und in den Störphasen nur µGw1 überprüft und ggf. angepasst.
Bei der Pulsmessung mit kleinen Beschleunigungen hatte GS (z), wie in Tabel-
le 7.1 dokumentiert, in allen drei Ruhephasen einen konstanten Wert. Das ist
ein erster Hinweis, dass nach Berechnung von geeigneten Startwerten in einer
1Mit Vorgabe von geeigneten Startwerten für GW1 (z) und bei konstantem GV (z) und GS (z).
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„Lernphase“ die Einschwingzeiten der zwei Filter vergrößert werden könnten.
Die adaptive Anpassung der Filterkoeffizienten wäre noch schnell genug, um
auf Veränderungen der Übertragungsfunktionen zu reagieren.
Die Schätzformeln 7.1 und 7.2 wurden durch Untersuchungen mit den simu-
lierten Daten und im konkreten Fall anhand der Zahlenwerte in Tabelle A.4
ermittelt. Formel 7.1 ist bei den Parametern aus Tabelle A.3 und dem Effektiv-
wert UX1 in Millivolt für erste Berechnungen anwendbar.
µGs =
1
100 · U2X1
(7.1)
Das Referenzsignal R (z) lässt sich nach Formel 6.28 berechnen und ist eine
Funktion von GS (z), GV (z) und vom Störsignal V (z). R (z) ist für Gw1 (z) das
Referenzsignal. Formel 7.2 ist eine Schätzformel für µGw1 und kann zur dyna-
mischen Anpassung von µGw1 verwendet werden.
µGw1 =
1
1000 · U2R
(7.2)
7.2. Untersuchung von Messdaten mit 10 Hz -
Bewegungsstörungen
In diesem Kapitel werden gemessene Daten zur Filterung verwendet. Mit einer
mechanischen sinusförmigen Anregung wurden während einer Pulsmessung
in Ruhe 10 Hz - Bewegungsstörungen am Kopf erzeugt. Im Anhang A.4 sind
die Versuchsbedingungen genauer beschrieben. Der Pulssensor in Abbildung
7.2 wurde an der Stirn mit einem Druck von p ≈ 4 kPa angelegt. So wurde
nicht die maximal erreichbare Amplitude des Nutzsignals s [n] in Ruhe erreicht,
aber es konnte mit dem Schwingungserreger ein sinusförmiges Störsignal mit
definierter Frequenz am Pulssensor erzeugt werden.
Der Druck auf die Arterien und eine eventuelle Deformation der Blutgefäße
war gering. Abbildung 5.3 zeigt eine Messung, die veranschaulicht, wie stark
die Nutzsignalamplitude durch den Druck verändert werden kann. Hier wur-
den zugunsten der Additivität und Linearität kleinere Nutzsignalamplituden
mit möglichst hohem SNR beim Ruhe-PPG in Kauf genommen.
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Der Kopf wurde wie in Abbildung 7.9 im Sitzen rückwärts auf dem Schwin-
gungserreger abgelegt und möglichst entspannt während der Messung in die-
ser Position gehalten. Die Stirn und der Pulssensor zeigten in Bewegungsrich-
tung nach oben. Abbildung 7.8 zeigt den gemessenen, ungefilterten Datensatz,
der ein Brustwand-EKG-, zwei PPGs- und ein Drucksignal enthält. Es gibt im
Datensatz drei Ruhephasen ohne und drei Störphasen mit eingeprägten 10 Hz
- Störungen.
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Abbildung 7.8.: Rohsignale der Pulsmessung an der Stirn mit 3 Störphasen.
Während der ersten Ruhephase traten kleine unerwünschte Artefakte auf. In
der ersten und zweiten Störphase wurde die Reproduzierbarkeit mit der glei-
chen Störung überprüft. In der dritten Störphase wurde die Störsignalamplitu-
de vergrößert, um die Einhaltung der Linearität und der Additivität zu über-
prüfen. Die Störsignalunterdrückung erfolgte anhand der Filterstruktur in Ab-
bildung 7.1. Die Parameter des adaptiven Filters sind in Tabelle A.5 im Anhang
A.1.4 zusammengefasst und wurden für den gemessenen Datensatz optimiert.
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7.2.1. Bestimmung des Ruhe-SNR von X1 bei sinusförmigem
Störsignal
Zur Bestimmung des Ruhe-SNR in diesem Datensatz wurde ein MATLAB-
Algorithmus verwendet, der aus 18 Pulsschlägen im Zeitintervall von 40 s ≤
t ≤ 58 s für jeden Pulsschlag ein Polynom mit Ordnung 20 berechnet. Mit die-
sem Polynom wurde für jeden Pulsschlag ein ideales, d.h. rauschfreies Nutz-
signal approximiert und der Effektivwert des Nutzsignals berechnet. Das Rau-
schen wurde mit dem Effektivwert des Differenzsignals aus gemessenem und
approximiertem Nutzsignal bestimmt.
Aus den ermittelten 18 Effektivwerten wurde ein Mittelwert für das Nutzsignal
US1, e f f , Ruhe und das Rauschen UN1, e f f , Ruhe berechnet. Die Effektivwerte wur-
den jeweils über dem kürzesten RR-Zeitabstand der 18 Pulsschläge berechnet.
Das Ruhe-SNR in Formel 7.3 ist das nicht logarithmische Verhältnis der Signal-
leistungen des gemessen PPG-Signals X1. Es betrug:
SNR =
(
US1, e f f , Ruhe
UN1, e f f , Ruhe
)2
=
(
0.21136 mV
0.0031123 mV
)2
= (67, 9)2 = 36, 6 dB. (7.3)
Dieser Wert war noch nicht zufriedenstellend, so dass der PPG-Sensor tech-
nisch weiter optimiert wurde, um in Ruhe ein höheres SNR zu erreichen.
7.2.2. Bestimmung von GS in einer Ruhephase
Mit der Filterordnung M = N1 = 0 kann GS als Übertragungsfaktor aus den
Kurzzeit-Effektivwerten von X1 und X2 in einer Ruhephase geschätzt werden.
GS kann sich durch einen abweichenden Messort oder hauptsächlich durch Va-
rianz der physiologischen Messbedingungen verändern.
Das Anhalten der Luft über mehrere Sekunden hatte z.B. Einfluss auf das GS. Es
ist von einem zeitinvarianten GS auszugehen, wenn bei gemessenen Signalen
mit hohem SNR in Ruhe die Filterkoeffizienten von GS in Ruhephasen und im
eingeschwungenen Zustand nicht konstant sind.
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Tabelle 7.1.: Ergebnisse der Bestimmung von Gs nach Abbildung 7.8
Signalausschnitt Ue f f ,X1/mV Ue f f ,X2/mV Gs
1.Ruhephase 1s-19s 0,23 0,37 1,60
2.Ruhephase 40s-58s 0,20 0,32 1,60
3.Ruhephase 80s-98s 0,22 0,35 1,61
Anhand der zweiten und dritten Ruhephase wurde überprüft, ob sich b0, Gs
nach den Störphasen verändert hat. Es wird angenommen, dass GS während
einer Störphase konstant ist. Wenn sich GS während einer Störphase verändert,
wird die Berechnung von R in Z-Richtung fehlerhaft. In Tabelle 7.1 zeigen die
Stichprobenwerte, dass GS in diesem Experiment auch in den drei Störpha-
sen konstant war. Sofern sich GS in Ruhe nicht verändert, sollte sich im ein-
geschwungenen Zustand auch der Filterkoeffizient b0, Gs nicht verändern. Das
kann sich in einer praktischen Anwendung des PPG-Sensors anders verhalten
als hier im Versuch mit simulierten Störsignalen.
7.2.3. Bestimmung von GV bei 10 Hz-Bewegungsstörungen
In dieser Untersuchung wurden definierte Bewegungsstörungen am Hinter-
kopf erzeugt, um mit digitaler Filterung der gemessenen Abtastwerte x1 [n]
und x2 [n] das Nutz- und Störsignal trennen zu können. Die Vorgehensweise
wird im Anhang A.4 noch näher erläutert. Zur Bestimmung von b0, Gv wurden
die 10 Hz-Störsignale mit einem Bandpassfilter 9 Hz ≤ f ≤ 11 Hz aus den
gemessenen Signalen x1 [n] und x2 [n] extrahiert. Anschließend wurde gleitend
der 2s-Effektivwert berechnet und der Mittelwert über den einzelnen Phasen
sowie das GV berechnet. In Tabelle 7.2 sind die Ergebnisse zusammengefasst.
In der dritten Störphase wurde der Strom des Schwingungserregers um Fak-
tor 1,5 vergrößert, um anhand der gemessenen Daten in Kapitel 7.2.4 die Ein-
haltung der Linearität bei der Störsignaleinkopplung überprüfen zu können.
Anhand des relativ konstanten GV kann festgestellt werden, dass die Lineari-
tätsbedingung bei den simulierten Störungen erfüllt ist.
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Schwingungserreger
Beschleunigungs- und PPG-Sensor
Abbildung 7.9.: Erzeugung einer 10 Hz-Bewegungsstörung mit einem Schwin-
gungserreger am Hinterkopf.
Tabelle 7.2.: Gemittelte Effektivwerte von V (10 Hz) zur Bestimmung von Gv
Signalausschnitt Ue f f ,10 Hz,V1/mV Ue f f ,10 Hz,V2/mV GV
1.Ruhephase 1s-20s 0,008 0,013 -
2.Ruhephase 40s-59s 0,006 0,011 -
3.Ruhephase 80s-99s 0,006 0,010 -
1.Störphase 21s-39s 0,185 0,428 2,31
2.Störphase 60s-78s 0,169 0,402 2,37
3.Störphase 100s-119s 0,232 0,556 2,39
Eine weitere Möglichkeit zur Schätzung von GV wurde in Formel 6.34 in Ka-
pitel 6.7.5 vorgestellt. Anhand des hier gemessenen Datensatzes wurde diese
Möglichkeit überprüft. Es wurde mit gemittelten Effektivwerten gerechnet, die
über der gesamten Ruhephase 2 und der gesamten Störphase 2 in Abbildung
7.8 berechnet wurden. Das Ergebnis GV ≈ 2, 31 in Formel 7.4 und in Tabelle 7.2
zeigt, dass die Bestimmung von GV mit Formel 7.4 möglich ist.
GV ≈
√
X22, e f f , Stoer − X22, e f f , Ruhe√
X21, e f f , Stoer − X21, e f f , Ruhe
=
√
0, 64242 − 0, 47652√
0, 34932 − 0, 29552 = 2, 31 (7.4)
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Bei kleinen Störsignalamplituden war GV in allen drei Störphasen näherungs-
weise konstant. Eine praktische Messung mit größeren Störsignalamplituden
wird in Kapitel 7.3 vorgestellt. Hier muss eingeschränkt werden, dass sich der
Proband während des gesamten Experimentes in Ruhe befand und dass die
Störung durch eine externe Energiequelle erzeugt wurde. Bei praktischen Mes-
sungen wird sich das Nutzsignal durch Bewegung des Probanden selbst ver-
ändern.
Formel 7.4 wurde noch nicht mit praktisch auftretenden Messsignalen evalu-
iert. Eine Untersuchung, ob und wie sich GV bei verschiedenen Bewegungsstö-
rungen verändert, muss anhand von praktischen Versuchen durchgeführt wer-
den. Dabei ist z.B. die Frage interessant, ob zwischen den zwei Nutz- und zwi-
schen den zwei Störsignalen unterschiedliche, physiologisch bedingte Phasen-
verschiebungen auftreten. Falls dies zutrifft, könnte eine höhere Filterordnung
für Gw1 notwendig sein.
Hier wurde die minimale Filterordnung Null verwendet, weil damit bessere
Ergebnisse bei der Störsignalunterdrückung erreicht wurden. Mit der Filter-
ordnung M = N1 = 0 können auftretende Phasenverschiebungen nur mit Hil-
fe von Verzögerungsgliedern z−D0 und z−D1 ausgeglichen werden. Eine Vor-
aussetzung ist allerdings, dass x2 [n] gegenüber x1 [n] voreilt. Es wurde noch
nicht experimentell untersucht, ob GV auch eine Funktion des Druckes zwi-
schen Sensor und Haut ist. Als Referenzsignal für die Bewegung des Kopfes
wurde die Beschleunigung in drei Achsen gemessen.
Abbildung 7.10 gibt einen Überblick über das Ergebnis der Berechnung des
Referenzsignals R. Alle Signale außer dem EKG wurden mit einem digitalen
Bandpassfilter zwischen 0, 8 Hz ≤ f ≤ 15 Hz bandbegrenzt. Beim EKG lag die
obere Grenzfrequenz wegen der höheren Nutzsignalfrequenzen bei f ≤ 30 Hz.
Die obere Grafik in Abbildung 7.10 zeigt die diskreten gemessenen Signale
x1 [n− D0] und x2 [n− D0]. Es sind die drei Ruhe- und die drei Störphasen
sichtbar. Die Störsignale sind hier im Vergleich zu den Nutzsignalen noch rela-
tiv klein.
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Die zweite Grafik von oben zeigt das berechnete störungskorrelierte Referenz-
signal R. In der ersten Ruhephase bei sieben und bei zwölf Sekunden traten evt.
durch ein Stirnrunzeln unerwünschte Artefakte auf. Sie sind im Referenzsignal
(blaue Kurve) gut erkennbar.
In den Ruhephasen ist ersichtlich, dass r [n− D0] noch stärker verrauscht ist
als bei der Untersuchung mit simulierten Daten in Abbildung 7.6. Dort war
R im eingeschwungenen Zustand mit geeigneten Startwerten exakt Null. Das
berechnete Referenzsignal enthält noch einen pulssynchronen Signalanteil und
mit der Bewegungsstörung unkorreliertes Rauschen. Das Filter Gw1 „versucht“
dieses Rauschen als Störsignal aus X1 [n] zu entfernen und verschlechtert die
Signalqualität des geschätzten Nutzsignals sˆ1 [n]. Aus diesem Grunde wird ein
möglichst hohes SNR für X1 [n] und X2 [n] in Ruhe gefordert.
Die dritte Grafik von oben in Abbildung 7.10 zeigt den Verlauf des in den Ru-
hephasen adaptiv angepassten Filterkoeffizienten von Gs. Durch Vorgabe des
passenden Startwertes findet kein Einschwingvorgang statt. Der Startwert wur-
de zuvor aus den Kurzzeit-Effektivwerten der gemessenen Stichproben x1 [n]
und x2 [n] ermittelt.
In der unteren Grafik in Abbildung 7.10 ist der Zeitverlauf der gleitend berech-
neten 2 s-Effektivwerte von x1 [n] und x2 [n] und von r [n] dargestellt. Aus den
bei t = 5 s abgelesenen Effektivwerten kann Gs praktisch geschätzt werden. Der
Kurzzeit-Effektivwert von r [n] ändert sich bei den noch relativ kleinen Störsi-
gnalamplituden zwischen Ruhe- und Störphase etwa um Faktor 10. Auffällig
ist, dass der Effektivwert von r [n] in den Ruhephasen nur auf etwa 10µV sinkt.
Das wird durch das in r [n] enthaltene Rauschen verursacht. Abbildung 7.11 ist
eine Detailansicht, in der die Signalformen und z.B. das Rauschen von r [n] in
der Ruhephase erkennbar sind.
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Abbildung 7.10.: Bandpassgefilterter Messdatensatz mit Referenzsignalberech-
nung bei eingeprägten 10 Hz-Bewegungsstörungen.
Abbildung 7.11.: Zoom in Datensatz mit eingeprägten 10 Hz-Bewegungs-
störungen und Referenzsignalberechnung.
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Abbildung 7.12 zeigt das Ergebnis der Störsignalunterdrückung mit dem adap-
tiven Filter mit der Übertragungsfunktion GW1 (z), d.h der 2. Stufe der Filter-
struktur in Abb. 7.1. Bei dieser 10 Hz-Störung ist die Bandüberlappung zwi-
schen Nutz- und Störsignal minimal, da das Nutzsignalspektrum kaum noch
Signalanteile im 10 Hz-Bereich enthält. Dieses Beispiel zeigt aber noch nicht
die realen Bewegungsbedingungen und dient nur als Nachweis, dass die Stör-
signalunterdrückung auch mit Messdaten unter bestimmten Bedingungen funk-
tioniert.
Im unteren Diagramm sind der zeitliche Verlauf des Filterkoeffizienten b0, Gw1
von GW1 (z) (blau) und die Umschaltung (rot) zwischen Ruhephase mit
„Schalter“= 1 und Störphase mit „Schalter“ = 0 dargestellt. Der Startwert ent-
spricht laut Formel 6.30:
GW1 =
1
GS − GV =
1
2, 3− 1, 6 = 1, 43.
In Abbildung 7.13 ist im Bereich t = 19, 5 s gut erkennbar, dass sich das in
r [n− D0] enthaltene Restrauschen auf das Filterausgangssignal sˆ1 [n− D0 − D1]
auswirkt. Das Störsignal konnte, wie in Abbildung 7.13 erkennbar, durch adap-
tive Filterung mindestens um Faktor 4 reduziert werden. Optimal wäre ein Er-
gebnis wie in Abbildung 7.7, wo kein Störsignalanteil mehr im gefilterten Si-
gnal sˆ erkennbar ist. Das konnte mit diesem Datensatz und der Filterordnung
M = N1 = 0 noch nicht erreicht werden. Durch Kompensation von Phasenver-
schiebungen zwischen den einzelnen Signalen und einer Ausreißerkorrektur
könnte das Ergebnis noch deutlich verbessert werden.
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^
Abbildung 7.12.: Übersicht des adaptiv gefilterten Messdatensatzes mit Ruhe-
und drei 10 Hz-Störphasen.
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Abbildung 7.13.: Zoom in adaptiv gefiltertes Signal beim Wechsel von Ruhe- in
die 10 Hz-Störphase.
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7.2.4. Prüfung der Linearität mit 10 Hz-Bewegungsstörungen
In Kapitel 6.5 wurde eine Möglichkeit zur Überprüfung der Linearität vorge-
stellt. Es wurde noch kein praktischer Nachweis der Linearität und Additivi-
tät anhand von gemessenen Daten erbracht. Deshalb wurde hier die additive
Überlagerung von Nutz- und Störsignal durch eine geeignete Versuchsanord-
nung und mit dem gemessenen Datensatz in Abbildung 7.8 überprüft. Bei der
Messung wurde eine 10 Hz-Bewegungsstörung am Kopf erzeugt. Da sich der
Körper während der Messung in Ruhe befand, muss der Effektivwert des Nutz-
signals S (z) nach dem Entfernen des Störsignals V (z) in allen sechs Phasen
des Datensatzes weitestgehend konstant sein. Gewisse physiologisch bedingte
Schwankungen der Pulsfrequenz und des Blutdruckes sind nicht vermeidbar.
In den Störphasen wurde die Störquelle V0 (z) zugeschaltet. Nach Formel 6.8
wurde dem Nutzsignal S1 (z) das Störsignal V1 (z) überlagert. In der dritten
Störphase wurde der Strom im Schwingungserreger um Faktor 1,5 vergrößert,
um die Linearität anhand einer definiert vergrößerten Störsignaleinkopplung
überprüfen zu können. Die Effektivwerte der vier Sensorsignale2 wurden über
der gesamten Zeitspanne jeder Phase berechnet.
Die berechneten Effektivwerte der 10 Hz Frequenzanteile und der Effektivwert
des Stromes im Schwingungserreger wurden in Tabelle 7.3 zusammengefasst.
Tabelle 7.3.: Effektivwerte U10 Hz/mV der Sensorsignale (Abb. 7.8)
Wertebereich ISpule/A UX2,St UX1,St UDruck UZ−Be.
1.Ruhephase 1s-20s 0 0,007 0,012 0,001 0,003
2.Ruhephase 40s-59s 0 0,006 0,010 0,002 0,000
3.Ruhephase 80s-99s 0 0,006 0,009 0,001 0,000
1.Störphase 21s-39s 2 0,186 0,428 0,063 0,187
2.Störphase 60s-78s 2 0,170 0,403 0,066 0,192
Störungsvergrößerung:
3.Störphase 100s-119s 3 0,231 0,554 0,085 0,256
Ergebnisse:
Mittelwert (Stör1;Stör2) 2 0,178 0,231 0,064 0,190
Faktor(Stör3/Stör1;2) 1,5 1,29 1,33 1,32 1,34
2PPGs UX1 und UX2 , Drucksensor UDruck, Beschleunigungssensor in Z-Richtung: UZ−Be..
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Als Ergebnis der Untersuchung waren in den Ruhephasen nach Filterung mit
einem 10 Hz-Bandpassfilter alle Störsignal-Effektivwerte kleiner als 9 µV, was
dem Sensorrauschen bei f = 10 Hz entspricht. Durch Vergrößerung des Stro-
mes um Faktor 1,5 in der dritten Störphase vergrößerte sich auch die Beschleu-
nigung als Ursache für das Störsignal. Der Quotient aus den Effektivwerten der
Beschleunigung in Störphase 3 und 2 ergab:
k =
Uz−Be,Stoerphase 3
Uz−Be,Stoerphase 2
= 1, 34 (7.5)
Damit ist kein lineares Übertragungsverhalten zwischen dem Strom am Schwin-
gungserreger und dem Störsignal V1 am PPG-Sensor gegeben. Das gemessene
Beschleunigungssignal ist ein besser geeignetes Referenzsignal als der Strom
im Schwingungserreger. Der Quotient aus Beschleunigungssignal UZ−Be. und
den Störsignalen UX1,St bzw. UX2,St, die mittels 10 Hz-Bandpassfilter gewon-
nenen wurden, ist bei kleinen Beschleunigungen (< 1 · g) ein näherungswei-
ser konstanter Faktor, d.h. Proportionalität gegeben. Das bedeutet, Linearität
ist für die Störsignaleinkopplung gegeben. Es müsste mit einem weiteren Ver-
suchsaufbau untersucht werden, wie die Verhältnisse bei größeren Störsignal-
amplituden sind und wo die Grenze der Linearität liegt. Um die Linearität des
gesamten Systems, d.h. für Nutz- und Störsignal nachzuweisen, müsste auch
die Nutzsignalamplitude variiert werden. Dies könnte zum Beispiel durch Er-
höhung des Blutdruckes erreicht werden. Hier wurde als minimaler Nachweis
untersucht, ob sich die Erhöhung des Störsignals auf das Nutzsignal auswirkt.
Bei konstanten körperlichen Bedingungen sollte das Nutzsignal unabhängig
vom Störsignal konstant sein.
Um dies zu überprüfen, wurde mit einer Bandsperre mit 9 Hz ≤ f ≤ 11 Hz
das bekannte 10 Hz-Störsignal v1 [n] aus dem Messsignal x1 [n] entfernt. Das
Ergebnis ist mit korrigierter Phasenlaufzeit in Abbildung 7.14 ersichtlich. Es
ist erkennbar, dass dem gefilterten Signal noch ein Rauschen überlagert ist.
Das bedeutet, dass bei der Störsignaleinkopplung keine idealen sinusförmigen
10 Hz-Störungen erzeugt wurden. Dann wurde gleitend der 2s-Effektivwert
USˆ1, e f f , 2s [n] des mit 10 Hz-Bandsperre gefilterten Messsignals x1 [n] berechnet
und in Abbildung 7.15 aufgetragen. Der Effektivwert USˆ1, e f f , 2s [n] bleibt zwi-
schen den Ruhe- und Störphasen konstant, was bedeutet, dass s [n] und V [n]
in diesem Versuch unabhängig voneinander sind.
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Die Additivität bei der Störsignaleinkopplung ist für kleine Störsignalamplitu-
den und bei einer Störsignaleinkopplung durch körperunabhängige Störquel-
len nachgewiesen. Da eine Vergrößerung der Beschleunigung um Faktor 1,34
auch ein proportional größeres Störsignal verursachte, ist mit diesem Experi-
ment ein Nachweis erbracht, dass die Linearität bei der Störsignaleinkopplung
gegeben ist.
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Abbildung 7.14.: Messsignal x1 [n] (lila) und Messsignal x1 f ilt 10 Hz [n] (sw) oh-
ne 10 Hz-Signalanteil.
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Abbildung 7.15.: x1 [n] (lila) und 2s-Effektivwert Ue f f , Sˆ [n] (sw) ohne eine Ab-
hängigkeit von der Störsignaleinkopplung.
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Abbildung 7.16 zeigt einen Vergleich verschiedener Referenzsignale aus Mess-
daten. Eine sinusförmige 10Hz-Bewegungsstörung wurde mit drei verschiede-
nen störungskorrelierten Referenzsignalen erfasst.
Es ist deutlich erkennbar, dass das Druckänderungssignal (rot) auch in Ruhe
ein ungenügendes SNR aufweist.
Das Beschleunigungssignal (grün) ist vergleichbar mit dem berechneten Refe-
renzsignal R (schwarz). Ein Nachteil könnte sein, dass der Beschleunigungssen-
sor nicht alle am Messort wirkenden Störquellen erfasst. Sofern weitere Einflüs-
se wie z.B. eine Verschiebung der Kopfhaut auf dem Knochen auftritt, könnte
das Referenzsignal R besser als z.B. das Beschleunigungssignal zur Störsignal-
unterdrückung geeignet sein. Eventuell kann mit R auch die Summe der Si-
gnale von verschiedenen Störquellen erfasst und durch adaptive Filterung eli-
miniert werden.
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Abbildung 7.16.: Signalausschnitt der Zeitfunktionen von Z-Beschleunigung,
R und Druckänderung. Effektivwerte in Störphase auf 1 nor-
miert und mit manuell korrigierter Phasenlage.
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7.3. Störsignalunterdrückung bei praktischen
Bewegungsstörungen
Im Kapitel 5 wurde ein speziell für die Pulsfrequenzmessung an der Stirn op-
timierter PPG-Sensor charakterisiert. In Kapitel 6 wurde ein adaptives Filter
zur Störsignalunterdrückung theoretisch behandelt. Dieses Filter soll bei der
Pulsmessung entstehende Bewegungsstörsignale unterdrücken und die Form
des PPGs rekonstruieren. In Kapitel 7 wurde die Funktion des adaptiven Filters
nach Abbildung 7.1 anhand von mathematisch simulierten Daten überprüft. Es
wurde festgestellt, dass das Filter mit einem Vorwärtsmodell berechnete Daten
ideal rekonstruiert. Im nächsten Schritt wurden gemessene Daten mit mecha-
nisch erzeugten 10 Hz-Störungen untersucht. Die Störsignalamplituden waren
kleiner als die Nutzsignalamplituden. Die 10 Hz-Störungen konnten deutlich
reduziert, aber die Form des PPGs nicht ideal rekonstruiert werden.
In diesem Kapitel wird untersucht, wie das adaptive Filter nach Abbildung 7.1
praktisch auftretende Bewegungsstörsignale mit großen Amplituden entfernt.
Bei den in [Weustink15] durchgeführten Versuchen wurde der zweikanalige
PPG-Stirnsensor aus Kapitel 5.2.1 an der linken Stirn über den Augenbrauen
platziert. Der Sensor IR13 war in Blickrichtung zur Nase und Sensor IR2 in
Richtung des linken Ohres positioniert. Der Strom in den IR-LEDs betrug je-
weils 12 mA. Die Messdaten wurden mit einem Bandpass 0, 8 Hz ≤ f ≤ 15 Hz
gefiltert. Bei normalen Bewegungen, wie Gehen, traten keine nennenswerten
Störsignale auf. Zum Erzeugen von Bewegungsstörsignalen wurde der Kopf
um die Wirbelsäule als Drehachse herum mit drei verschiedenen Frequenzen
geschüttelt. Die erzeugten Störsignalamplituden waren größer als die Nutz-
signalamplituden in den Ruhephasen. In [Weustink15] wurden mehrere Da-
tensätze mit verschiedenen Bewegungen wie Hüpfen und Bücken gemessen
und es traten unterschiedliche Störsignale auf. Es soll erwähnt werden, dass
nicht alle Ergebnisse so positiv waren, wie die hier gezeigten. Die in diesem
Kapitel vorgestellten Ergebnisse sind aber ein positives Beispiel dafür, dass
das entwickelte Verfahren zur Störsignalunterdrückung auch unter praxisre-
levanten Messbedingungen funktioniert. Die Untersuchung der Möglichkeiten
und Grenzen des Messsystems muss in weiteren Forschungsarbeiten fortge-
führt werden.
3Ein Kanal des PPG-Sensors, siehe Abbildung 5.4 links.
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Zur Bestimmung des Ruhe-SNR von x1 [n] in diesem Datensatz wurde der glei-
che MATLAB-Algorithmus verwendet, wie in Kapitel 7.2.1. Es wurden 21 Puls-
schläge im Zeitintervall von 2 s ≤ t ≤ 20 s und ein Polynom 20. Ordnung zur
Berechnung des rauschfreien Pulssignals verwendet. Das SNR des gemessenen
PPG-Signals x1 [n] in Ruhe betrug:
SNR =
(
US1, e f f , Ruhe
UN1, e f f , Ruhe
)2
=
(
1.1134 mV
0.01089 mV
)2
= (102.2)2 = 40, 2 dB (7.6)
In Abbildung 7.17 oben sind die gemessenen Signale x1 [n] und x2 [n] als Über-
sichtsbild dargestellt. In der zweiten Abbildung von oben sind die 5 Phasen des
Datensatzes beschriftet. Die Zeitpunkte zur Umschaltung zwischen Ruhe- und
Störphasen bei der adaptiven Filterung wurden nach visueller Begutachtung
der Daten manuell festgelegt. Eine automatische Umschaltung z.B. anhand des
Effektivwertes von R kann nach weiteren Untersuchungen zu den Systemei-
genschaften erfolgen.
Die PPG-Sensorsignale wurden den Signalen des adaptiven Filters wie folgt
zugeordnet: IR2 := x1 [n] und IR1 := x2 [n]. Das Signal x1 [n] war wesentlich
stärker gestört als x2 [n] und die Form des Störsignals konnte mit r [n− D0] gut
erfasst werden. Die zusätzliche Annahme UX1;Ruhe > UX2;Ruhe aus Kapitel 6.8.2
wurde mit der gewählten Signalzuordnung nicht umgesetzt. Bei GS (z) ≈ 1
ist der Nutzsignalanteil in beiden gemessenen Signalen etwa gleich groß, so
dass für die Rekonstruktion des PPG-Signals kein Nachteil entsteht. Bei den
durchgeführten Messungen mit dem zweikanaligen PPG-Stirnsensor aus Ka-
pitel 5.2.1 wurde keine Sensorposition an der Stirn gefunden, bei der die Über-
tragungsfunktion GS wesentlich von Eins abwich. Das bedeutet, dass trotz der
Ortsauflösung des PPG-Sensors keine größeren Arterien an der Stirn detektiert
werden konnten. Die Übertragungsfunktion GV (z) wich bei den gemessenen
Signalen stark von Eins ab, was theoretisch eine gute Bedingung für das adap-
tive Filter ist.
Nach Formel 6.34 wurden in der Störphase 1 bei t = 28,8 s exemplarisch die
Effektivwerte X2, e f f , Stoer = 1.2 mV und X1, e f f , Stoer = 2.6 mV abgelesen. In
der Ruhephase 1 bei t = 22,62 s wurden in Abbildung 7.17 im Diagramm un-
ten mit den Markern folgende Werte abgelesen: X2, e f f , Ruhe = 1, 41 mV und
X1, e f f , Ruhe = 1, 17 mV.
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Abbildung 7.17.: Gemessene PPG-Signale bei seitlichem Kopfschütteln.
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Anhand der Messwerte wurde die Nutzsignalübertragungsfunktion geschätzt:
GS ≈ 1, 41 mV1, 17 mV = 1, 20.
Im Zeitpunkt t = 22,62 s wurde der Filterkoeffizient von GS (z) abgelesen. Er
betrug b0;GS = 1, 12. Die kleine Abweichung lässt sich durch den im einge-
schwungenen Zustand nicht konstanten Filterkoeffizienten b0;GS begründen.
Formel 6.34 zur Schätzung der Störsignalübertragungsfunktion GV (z) hätte
mit den abgelesenen Werten eine komplexe Zahl ergeben und wurde deshalb
nicht verwendet. GV (z) wurde unter der Bedingung, dass in der Störphase
V1 >> s1 und V1 >> V2 ist, wie folgt geschätzt:
GV ≈
X2, e f f , Stoer
X1, e f f , Stoer
=
1.2 mV
2.6 mV
= 0, 46.
Die daraus berechneten Startwerte ergaben sich wie folgt:
b0;GS = 1, 2 und b0;Gw1 =
1
(GV − GS) =
1
0.46− 1.2 = −1, 35.
Die ermittelten Startwerte b0;GS und b0;Gw1 waren für die adaptive Filterung
gut geeignet. In der Ruhephase 2 hat sich der Filterkoeffizient von GS (z) von
b0;GS = 1, 2 auf den Wert b0;GS = 0, 98 geändert. Das deutet auf eine physiolo-
gische Veränderung oder eine veränderte Ankopplung des PPG-Sensors wäh-
rend der Störphase 1 hin. Diese Veränderung begründet die Notwendigkeit für
eine adaptive Korrektur von GS (z) in jeder Ruhephase.
In Abbildung 7.17 zeigt die blaue Kurve im zweiten Diagramm von oben das
störungskorrelierte Referenzsignal r [n− D0]. In der Ruhephase ist kaum noch
unkorreliertes Rauschen im Referenzsignal erkennbar. Das wird durch den ho-
hen SNR-Wert in Ruhe begünstigt. Trotzdem beträgt in der Ruhephase 1
UR, e f f , Ruhe = 169 µV. Das lässt sich mit einem restlichen Nutzsignalanteil in
r [n− D0] erklären, der durch kleine Formunterschiede oder Phasenverschie-
bungen zwischen s1 [n] und s2 [n] in der Ruhephase entsteht. Der Kurzzeit-
Effektivwert von r [n− D0] während der Ruhephasen ließe sich durch eine hö-
here Filterordnung für GS (z) verkleinern.
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Das wurde in hier nicht dargestellten Simulationen festgestellt. Es zeigte sich
als Problem, dass bei einer größeren Filterordnung wie z.B. M ≥ 10 in den
Störphasen die Schätzung des Störsignals V (z) versagt. Dies kann z.B. durch
eine Veränderung von GS (z) während einer Störphase verursacht werden. Es
ist vorteilhaft, eine kleinere physikalisch begründete Filterordnung zu wählen.
Ein falsch adaptiertes Filter mit größerer Filterordnung verursacht offenbar
mehr Probleme durch Signalverzerrung als ein Filter mit der Ordnung Null.
Deshalb wurde zugunsten einer erfolgreichen Schätzung von V (z)mittels R (z)
auf eine Filterordnung M > 0 verzichtet. Die mögliche Minimierung des Rest-
fehlers in r [n− D0] in den Ruhephasen wurde als Kompromiss nicht umge-
setzt. In der weiteren Forschungsarbeit müssen diese Ergebnisse anhand von
verschiedenen praktischen Untersuchungen verifiziert werden.
Der Unterschied zwischen den Ruhe- und den Störphasen ist in Abbildung 7.17
im zeitlichen Verlauf des gleitend berechneten 2s-Effektivwertes UR [n] deutlich
erkennbar. In den Störphasen 1 und 2 folgt UR [n] dem des gestörten Messsi-
gnals x1 [n]. Der Effektivwert von x2 [n] blieb in den Ruhe- und Störphasen re-
lativ konstant. Trotzdem ist die Form des Nutzsignals s2 [n] in den Störphasen
kaum erkennbar, da es eine Überlappung der Frequenzbänder von s2 [n] und
v2 [n] gibt. Der relativ konstante Effektivwert zeigt, dass das Nutzsignal s2 [n]
beim Kopfschütteln nur von relativ kleinen Bewegungsstörsignalen verfälscht
wurde. s1 [n] wurde trotz des kleinen Abstandes der Sensoren viel stärker ge-
stört. Die Frage nach den Ursachen dieses Verhaltens ist noch nicht schlüssig
beantwortet. Es könnte z.B. durch die Struktur des Schädelknochens und die
leichte Verschiebbarkeit der Kopfschwarte entstehen. Der Sensor könnte sich
auch beim Kopfschütteln einseitig von der Haut abgehoben haben. Für eine
fundierte Aussage zu den Ursachen und den Eigenschaften des Messsystems
genügen die bisher gemessenen Daten und gewonnenen Erkenntnisse noch
nicht. Abbildung 7.18 zeigt eine Zoom-Ansicht aus Abbildung 7.17 mit den
Zeitfunktionen x1 [n− D0] und x2 [n− D0]. Im Diagramm oben ist erkennbar,
dass die Formgleichheit von x2 [n− D0] und GS · x1 [n] in der Ruhephase nicht
ideal ist. Im Diagramm unten sind das Referenzsignal r [n− D0] und das Mess-
signal x1 [n− D0] erkennbar. Ein unerwünschter restlicher Nutzsignalanteil ist
in r [n− D0] während der Ruhephase noch enthalten. Der inverse Verlauf von
r [n− D0] gegenüber x1 [n− D0] wird mit dem negativen Vorzeichen des Filter-
koeffizienten b0;Gw1 ausgeglichen.
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Abbildung 7.18.: Zoom aus Abbildung 7.17. PPG-Signale x1 [n], x2 [n] mit
Störsignaleinkopplung durch Kopfschütteln, Referenzsignal
r [n− D0] nach dem Filter GS.
Abbildung 7.19 zeigt die Ergebnisse der Filterung mit GW1 (z). Die Eingangs-
signale sind r [n− D0] als Referenzsignal und das in der Phase korrigierte Mess-
signal x1 [n− D0]. Das oberste Diagramm zeigt noch einmal die Eingangssig-
nale und soll eine Übersicht über die verschiedenen Phasen des Datensatzes
geben. Die schwarze Kurve im mittleren Diagramm zeigt das rekonstruierte
Nutzsignal sˆ1 [n− (D0 + D1)]. Zur Veranschaulichung der erfolgreichen Stör-
signalunterdrückung ist auch das Messsignal x1 [n− (D0 + D1)] (lila) abgebil-
det. Die Signalform von sˆ1 [n− (D0 + D1)] ist plausibel für ein Photoplethys-
mogramm.
In der unteren Grafik ist zu erkennen, dass der Filterkoeffizient b0;Gw1 in der
dritten Störphase relativ wenig schwankt. In Störphase 1 schwankt er im Be-
reich −1, 45 < b0;Gw1 < −0, 77, weil größere Störsignalamplituden auftraten.
Hier kann die dynamische Anpassung des Konvergenzparameters µGw1 an den
Kurzzeit-Effektivwert von r [n− D0] nach Formel 7.2 zur Verbesserung der Fil-
terergebnisse beitragen. Die Schwankung kann auch durch ein veränderliches
GV (z) und GS (z) verursacht worden sein.
148
7.3. Störsignalunterdrückung bei praktischen Bewegungsstörungen
Abbildung 7.19.: Gemessene und gefilterte PPG-Signale bei seitlichem Kopf-
schütteln.
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Abbildung 7.20 zeigt eine Detailansicht der Störphase 1 aus Abbildung 7.19. Es
ist der Zeitverlauf der Signale zu erkennen.
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Abbildung 7.20.: Zoom aus Abbildung 7.19. PPG-Signale mit Störsignalein-
kopplung durch Kopfschütteln nach Filter GW1.
Die Voraussetzungen eins bis drei und fünf (GS 6= GV) aus Kapitel 6.4 sind
erfüllt. Das haben die praktischen Untersuchungen ergeben. Die vierte Voraus-
setzung, dass GS (z) in der Störphase konstant ist, gilt nur in grober Näherung.
Das zeigt der driftende Verlauf von b0, Gs in Abbildung 7.17 in der 3. Grafik
von oben. Alle wichtigen Voraussetzungen zur Rekonstruktion des Nutzsignals
sind aber erfüllt. Die drei zusätzlich getroffenen Annahmen zur Anwendung
des adaptiven Filters an der Stirn ließen sich praktisch nicht bestätigen.
Abbildung 7.21 zeigt eine Detailansicht der Störphasen 2 und 3. Im Diagramm
unten ist der Verlauf des Filterkoeffizienten b0;Gw1 dargestellt. Die Schwankun-
gen in der dritten Störphase sind höherfrequent als in Störphase 2 und es ist ein
Einschwingvorgang zu erkennen. Bei den höherfrequenten Störsignalen in der
dritten Störphase ist die Filterwirkung schlechter. Das kann daran liegen, dass
bei höheren Frequenzen schon kleine Phasenverschiebungen zwischen x1 [n]
und x2 [n] sowie zwischen r [n− D0] und x1 [n− D0] zu größeren Fehlern bei
der Filterung führen. In diesem Bereich müssen weitere Untersuchungen mit
simulierten und gemessenen Daten durchgeführt werden. Eventuell muss auch
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eine höhere Abtastrate verwendet werden, um minimale Phasenverschiebun-
gen zwischen den Signalen korrigieren zu können.
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Stufe 2: x1[n-D0] (sw), r[n-D0] (rt), Startwerte: Gs = 1.2, Gv = 0.4
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Abbildung 7.21.: Detailansicht PPG-Signale mit Störsignaleinkopplung durch
Kopfschütteln, Filter GW1 aus Abbildung 7.19.
Die in diesem Kapitel vorgestellten Ergebnisse zeigen, dass die Form des PPG-
Nutzsignals in verschiedenen Störphasen auch bei großen Störsignalamplitu-
den und bei verschiedenen Störfrequenzen rekonstruiert werden kann. Für die
Störsignalunterdrückung wurde kein zusätzlicher Referenzsensor verwendet.
Anhand des in diesem Praxisbeispiel geschätzten Nutzsignals sˆ1 [n− (D0 + D1)]
ist die Bestimmung der Pulsfrequenz ohne Probleme möglich. Eine Auswahl
von etablierten Verfahren zur Analyse von PPG-Signalen im Zeitbereich wird
in [Kraitl08] gegeben.
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Die Pulsfrequenz und die Herzratenvariabilität sind zwei medizinisch inter-
essante Kenngrößen, die zur Beurteilung des Zustandes eines Probanden ge-
nutzt werden. Für den Freizeit- oder Profisport gibt es am Markt zahlreiche
Messgeräte zur Erfassung dieser Größen. Es werden verschiedene Biosignale
gemessen, um daraus die Pulsfrequenz und weitere Parameter zu bestimmen.
Solange sich der Proband in Ruhe befindet, funktionieren die Messgeräte in der
Regel hervorragend. Bei praktischen Messungen treten allerdings eine Vielzahl
von Störungen auf, die physiologisch oder von äußeren Einflüssen verursacht
werden. Unter Bewegung des Probanden treten Störungen auf, die das Pulssi-
gnal zum Teil stark verfälschen. In der Arbeit werden bekannte Störungen für
verschiedene Pulssensoren diskutiert. Grundsätzlich lässt sich feststellen, dass
bei der mobilen Pulsfrequenzmessung bzw. auch bei der Pulsoximetrie die Pro-
bleme mit der Störbeeinflussung bei Bewegung noch nicht gelöst sind. In die-
ser Arbeit wird ein Sensorsystem vorgestellt, das zur mobilen Pulsfrequenz-
messung an der Stirn entwickelt wurde. Es soll für alle die Fälle einsetzbar
sein, bei denen am Markt erhältliche Uhren, Armbänder oder auch Brustgurte
zur mobilen Messung der Pulsfrequenz Probleme haben oder versagen. Grün-
de dafür sind z.B. dass mit den Händen gearbeitet werden muss. Durch Bewe-
gung der Muskeln und Sehnen wird eine Pulsmessung am Arm verhindert. Am
Oberkörper kommt es wegen der Atmung zu Reibung mit dem EKG-Brustgurt,
was die Akzeptanz des Gurtes beim Sport beeinträchtigt. Mögliche Nutzer des
hier entwickelten Sensorsystems könnten Sportschwimmer mit einer Badekap-
pe, Helmträger wie Kletterer, Feuerwehrmänner, Zweiradfahrer, Bauarbeiter
oder auch Jogger mit einem Stirnband sein. Eine Anwendung ist auch im Be-
reich des Arbeitsschutzes wie bei Bauarbeitern oder bei Produktionsarbeitern
denkbar.
Die Kapitel 1 und 2 geben einen Überblick zur Motivation der Arbeit. Im fol-
genden Kapitel 3 wird als erstes Ziel dieser Arbeit die Signalqualität von drei
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verschiedenen Sensoren zur Pulsfrequenzmessung untersucht und verglichen.
Die Sensoren haben jeweils ein unterschiedliches Messprinzip und es wurden
Pulssignale in Ruhe und mit eingekoppelten Bewegungsstörungen gemessen.
Zunächst kamen am Markt verfügbare Sensoren zum Einsatz. Es wurde mit
einem Impedanzplethysmographen (IPG), einem Druckänderungssensor (PC)
und mit einem Photoplethysmographen (PPG), der mit Lichtremission arbei-
tet, gemessen. Für den Vergleich der Sensorsignale wurde simultan mit allen
drei Sensoren am Unterarm gemessen. So war es möglich, gleichzeitig die drei
Pulssignale in Ruhe und die entstehenden Störsignale bei der selben Bewe-
gungsstörung zu messen. Diese Messung war mit den verfügbaren Sensoren
nicht problemlos möglich, so dass zunächst ein zugeschnittenes Sensorsystem
entwickelt wurde.
Zum Vergleich der Signalqualität wurde der Nutzsignal-zu-Störsignalabstand
bei Bewegung berechnet. Im Ergebnis wurde die Entscheidung getroffen, dass
für die weitere Arbeit nur noch der PPG-Sensor mit Lichtremission verwendet
wird. Die Ergebnisse des Vergleiches schließen aber nicht aus, dass es einzelne
Messgeräte am Markt gibt, die bessere Signale als die hier gezeigten erzielen.
Ein vollständiger quantitativer Vergleich von derzeit in der Praxis eingesetzten
Geräten zur Pulsfrequenzmessung würde eine umfangreiche Studie erfordern.
Im Kapitel 4 wurden die Argumente für die Wahl des Messortes Stirn zusam-
mengefasst. Die Stirn wurde nach gründlicher Recherche und eigenen Unter-
suchungen als geeigneter Messort für die Pulsmessung bei Bewegung ausge-
wählt. Im nächsten Schritt wurde in Kapitel 5 der PPG-Sensor für die mo-
bile Pulsfrequenzmessung an der Stirn optimiert und die Eigenschaften un-
tersucht. Der Sensor wurde zwei kanalig ausgelegt und zusammen mit einer
Funkschnittstelle in ein Stirnband integriert. Die Datenverarbeitung und An-
zeige erfolgte beim aktuellen Stand auf einem PC mit der Software MATLAB.
Im Hauptteil der Dissertation wurde in Kapitel 6 neben der Sensoroptimierung
ein Algorithmus zur Störsignalunterdrückung entwickelt. Dieser Algorithmus
enthält zwei adaptive Filter. Es wurde ein Signalkoppelmodell definiert, das je
eine Übertragungsfunktion zwischen den zwei Nutz- und zwischen den zwei
Störsignalen nutzt. Es wird eine additive Überlagerung der Nutzsignale und
der Störsignale angenommen. Die Schätzung eines mit der Störung korrelierten
Referenzsignals erfolgt anhand von zwei gemessenen PPG-Signalen im ersten
adaptiven Filter. Es wird kein zusätzlicher Sensor zur Erfassung der Störung
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benötigt. Die Störsignalunterdrückung erfolgt im zweiten adaptiven Filter an-
hand des geschätzten Referenzsignals.
Der am Kopf tragbare Sensor soll eine Alternative zum vielfach eingesetzten
EKG-Brustgurt oder zu den diversen Pulsmessuhren oder Armbändern sein.
In dieser Arbeit wurde für die Untersuchungen von PPG-Sensor und Algorith-
mus zur Störsignalunterdrückung unter praxisnahen Bedingungen ein selbst
entwickelter Prototyp verwendet.
Mit dem letzten Stand hat der PPG-Sensor zwei optische Kanäle und ist als
Stirnband tragbar. Er hat eine Funkschnittstelle zur Datenübertragung an einen
PC. Der Abstand zum PC ist auf etwa 20 Meter begrenzt und der Sensor kann
nur in diesem Rahmen frei beweglich genutzt werden. Laut [Weustink15] er-
reichte der Sensor in Ruhe an der Stirn einen Nutzsignal-zu-Störsignalabstand
von 40 dB < SNR < 50 dB. Mit einem SNR>40 dB wird sichergestellt, dass elek-
tronisches Sensorrauschen und eingekoppeltes Streulicht bei der Signalverar-
beitung, d.h. im Algorithmus zur Störsignalunterdrückung keinen nennens-
werten Einfluss mehr haben. Wirksame Signalquellen für die gemessenen Si-
gnale sind hauptsächlich die Herz- und Kreislaufphysiologie und Bewegungs-
störungen. Der adaptive Algorithmus zur Störsignalunterdrückung wurde in
Kapitel 7 zunächst mit praxisnah simulierten Daten getestet und die Filterpa-
rameter optimiert. Es wurde untersucht, wie sich aus den gemessenen Sensorsi-
gnalen geeignete Startwerte für die Filterkoeffizienten der zwei digitalen Filter
schätzen lassen.
Anschließend wurden Untersuchungen mit Messdaten durchgeführt. Zunächst
wurde mit einem Schwingungserreger ein periodisches 10 Hz-Bewegungsstör-
signal am Kopf erzeugt. Mit Hilfe dieser Daten wurde untersucht, wie zuverläs-
sig das Filter praktisch arbeitet. In diesen Versuchen wurden gute Ergebnisse
bei der Störsignalunterdrückung erzielt. Zuletzt wurde der Sensor bei realen
Bewegungen eingesetzt.
Im Ergebnis wurde festgestellt, dass bei alltäglichen Bewegungen wie z.B. dem
Gehen keine oder nur vernachlässigbare Störungen auftreten. Diese minimalen
Störungen würden den Einsatz eines adaptiven Filters nicht rechtfertigen. Erst
beim Laufen, Kopfschütteln, Springen, Stirnrunzeln oder z.B. beim Bücken tra-
ten Störsignale auf, die deutlich größer als das Nutzsignal waren.
Im hier gezeigten positiven Beispiel in Kapitel 7.3 konnten beim Kopfschüt-
teln auftretende große Bewegungsstörungen so gut entfernt werden, dass die
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Form des PPGs selbst bei verschiedenen Störsignalfrequenzen eindeutig er-
kennbar war. Mit der zweistufigen adaptiven Filterstruktur konnten aber nicht
in allen Fällen so gute Ergebnisse erreicht werden. In einigen Fällen hatte die
Störsignalunterdrückung versagt. Die größten Schwierigkeiten bei der PPG-
Messung an der Stirn bereitete das Stirnrunzeln. Im Zeitverlauf der gemes-
senen Datensätze hatten sich die Übertragungsfunktionen für die Nutz- und
Störsignale in kleinen Grenzen verändert. Das zeigt, dass eine adaptive Kor-
rektur der Filterkoeffizienten notwendig ist.
Die Pulsfrequenzmessung, d.h. die Erkennung der Grundfrequenz des Herz-
schlages kann durch eine Erweiterung des Algorithmus erreicht werden. Als
Vorverarbeitung der gemessenen Rohsignale wird nach Bandpassfilterung glei-
tend eine Korrektur der Phasenverschiebung zwischen den Messsignalen durch-
geführt. Danach folgt die hier beschriebene adaptive Filterung gefolgt von ei-
nem schmalbandigen Bandpassfilter, der sich an die aktuelle Pulsfrequenz ad-
aptiert. Hiermit ist zwar nicht die angestrebte Rekonstruktion der Form des
PPGs möglich aber die sichere Erkennung der Pulsfrequenz ist möglich. Dieser
Ansatz wird in den weiteren Arbeiten verfolgt, da für viele Anwendungen die
sichere Erkennung der Pulsfrequenz genügt.
Eine in Echtzeit funktionierende Software, die auf einer mobil einsetzbaren
Hardware läuft, wurde im Rahmen der Arbeit nicht umgesetzt. Dieses Ziel
soll mit künftigen Arbeiten erreicht werden. In der weiteren Arbeit kann der
optische PPG-Sensor auch wasserdicht konstruiert und zu einem Remissions-
Pulsoximeter erweitert werden. Das bietet die Möglichkeit, bei Schwimmern,
Tauchern oder Ruderern die Pulsfrequenz und weitere physiologische Kenn-
größen zu bestimmen. Im Falle einer notwendigen Korrektur der Sensorposi-
tion wäre eine automatische Rückmeldung sinnvoll, sobald die Sensorsignale
geeignet sind. In Kapitel 4.1 wurde die Verschiebbarkeit der Kopfschwarte als
Problem bei der PPG-Messung genannt. Grünes Licht hat eine geringere Ein-
dringtiefe als Infrarotlicht. Bei Emission von grünem Licht zur PPG-Messung
würden hauptsächlich die Blutgefäße in den oberen Hautschichten erfasst wer-
den. Das könnte den Vorteil haben, dass es keine Relativbewegung zwischen
dem Sensor und der vom Licht erfassten Blutgefäße mehr gibt. Der Signalan-
teil durch Lichtreflexion am Schädelknochen würde sinken und damit könnten
die Störsignale, die durch Verschiebbarkeit der Kopfschwarte auf dem Knochen
entstehen, reduziert werden.
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A.1. Tabellen
A.1.1. Ionen im Körpergewebe
Abbildung A.1.: Leitfähigkeiten von Wasser mit NaCl in Siemens bei Zellkon-
stante 0,02 Meter, Quelle: [Gabriel09]. Der Abfall bei f>100 kHz
beruht auf parasitären Kapazitäten im Messaufbau.
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Tabelle A.1.: Elektrolytkonzentration in Körperflüssigkeiten.
Kationen
(positiv)
(meq/L) (meq/L) Anionen
(negativ)
(meq/L) (meq/L)
Plasma Intrazellulär Plasma Intrazellulär
Natrium
Na+
142 (145, 21) 10 Chlorid
CL−
≈ 103
(114, 2)
4 (3, 8)
Kalium K+ 4 (3, 48) 140 Bicarbonat
HCO−3
≈ 24 (26, 2) 10 (8)
Calcium
Ca2+
5 (1, 53) 10−4 Eiweiße
Protein−
≈ 16 36
Magnesium
Mg2+
2 (0, 69) 30 Sulfat+
Phosphat
HPO2−4 +
SO2−4 +
organ.
Säuren
≈ 10 130∗
Wasserstoff
H+(pH=7.4)
4 · 10−5 4 · 10−5 Jod J− k.A. k.A.
Ammonium
NH4+
k.A. k.A. Fluorid F− k.A. k.A.
Hydronium
H3O+
k.A. k.A. Oxid O2− k.A. k.A.
EisenII
Fe2+
k.A. k.A. Sulfat SO2−4 ≈ 1 k.A.
EisenIII
Fe3+
k.A. k.A. Phosphat
PO3−4
≈ 4 k.A.
Hydroxyl
OH−
k.A. k.A.
Nitrat
NO3−
k.A. k.A.
Summe 153 180 Summe 153 180
Potential 0 mV - 90 mV
pH-Wert 7,42 6,9
Die Einheit (meq/l) ist die Ionenkonzentration in Milliäquivalenten (mmol x
Wertigkeit z) pro Liter; [Grimnes08] S.24; * Wert wurde aus Membranpotential
mit der Nernst-Gleichung für einwertiges Ion bestimmt; (Werte) für Muskeln
nach [Kreidel85].
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A.1.2. Gewebeleitfähigkeiten
Tabelle A.2.: Spezif. Widerstand und Leitfähigkeit von Gewebe und Material
(20°C, 1bar).
Gewebe bzw. Ma-
terial
Spez. Widerstand
ρ / Ω · cm
Leitfähigkeit
κ/mS · cm−1
Verhältnis κ/κBlut
in %
Blut
(f=1Hz...10kHz,
[Grimnes08])
149 6,7 100
Strömendes Blut 145 6, 9 . . . 5, 1 103
Körperflüssigkeit
(Cerebrospinal
fluid)
65 15 229
Physiol. Kochsalz-
lösung 0, 9% NaCL
56...50 18...20(1) 268...298
Ges. NaCl-Lösung
35, 9% NaCl
4,4 226 3300
Ges. KCl-Lösung
34, 2% KCl
2,57 389(4) 5800
Herzmuskel (je
nach Richtung)
200...1000 1...5 15...74
Skelettmuskel 600...1200 0,8...2,5 12...25
Lunge (je nach In-
spirationsgrad)
400...1370 0,48...2,5 11...37
Niere 600 1,6 25
Leber 300...900 1,1...3,3 16...49
Milz 1100 0,9 13
Bauchgewebe
(Abdomen)
192 5,2 (2) 77,6
Hirnmasse 580 1,7 26
Fett 1 · 103...5 · 103 0,2...1,0 5...15
Kartoffel 2, 13 · 103 0,47 (4)
Knochen 4, 5 · 103...16 · 103 0,06 ... 0,41 1...3
Haut (trocken)(3) 1 · 104...3 · 106 0,3...0,1 0,05...1,5
Kupfer 1, 7 · 10−6 58 · 107 9, 70 · 107
Grafit 33 · 10−6 3, 0 · 107 4, 45 · 106
Blei 20, 8 · 10−6 5, 20 · 107 7, 7 · 106
NaCl ungelöst als
Feststoff, Salz
5, 88 · 108 1, 70 · 10−6 2, 54 · 10−7
Glas 1 · 1016...1 · 1013 1 · 10−13...1 · 10−10 1 · 10−14...1 · 10−11
Quellen: [Gabriel09], [Grimnes08] ; (1) Die Leitfähigkeit von 0,15N NaCl-Lösung
beträgt κ = 20 mScm = 2
S
m ; (2) laut [Ernest90]; (3) Epidermis, (Stratum corneum
vgl. [Gabriel et al., 96a]); (4) laut [Gräbner13]
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A.1.3. Filterparameter bei simulierten Daten
Tabelle A.3.: Parameter der adaptiven Filter
Signalparameter Formelzeichen Wert
Abtastfrequenz fs 200 Hz
2s-Nutzsignaleffektivwert S1,e f f 1 mV
Nutzsignalamplitude S1,peak 3.357 mV
1. Störsignalfrequenz f1,stoer 1,5 Hz
uˆ1,stoer 6,71 mV
ϕ1,stoer 0 Grad
2. Störsignalfrequenz f2,stoer 2,6 Hz
uˆ2,stoer 4,03 mV
ϕ2,stoer 180 Grad
3. Störsignalfrequenz f3,stoer 4,0 Hz
uˆ3,stoer 1,00 mV
ϕ3,stoer 30 Grad
4. Störsignalfrequenz f4,stoer 8,0 Hz
uˆ4,stoer 0,2 mV
ϕ4,stoer 0 Grad
Nutzsignalübertragungsfunktion GS 1,6
Störsignalübertragungsfunktion GV 2,3
Parameter Stufe 1 Formelzeichen Wert
Konvergenzparameter µGs 0, 01 · (mV)
−2
Filterordnung M 0
Laufzeitverzögerung D0 0
Filterkoeffizient für Gs b0,Gs 1,6
Parameter Stufe 2 Formelzeichen Wert
Konvergenzparameter µGw1 0, 001 · (mV)
−2
Filterordnung N1 0
Laufzeitverzögerung D1 0
Filterkoeffizient für Gw1 b0,Gw1 1,43
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Tabelle A.4.: Rechenwerte zur Bestimmung der Schätzformeln
Filter mit Übertragungsfunktion Gs t0, 90 < 2 s
X1e f f / mV µGs · (mV)
2 nach Korrekturformel
(
100 · X21e f f
)−1
0,1 0,7 1
0,5 0,05 0,04
1 0,01 0,01
2 0,002 0,0025
3 0,0007 0,0011
5 0,0004 0,0004
10 0,0001 0,0001
Filter mit Übertragungsfunktion Gw1 t0, 90 < 6 s
Re f f / mV µGw1 · (mV)
2 nach Korrekturformel
(
1000 · R2e f f
)−1
0,16 0,05 1
0,31 0,01 0,04
0,55 0,005 0,01
1,14 0,001 0,0025
2,2 0,0005 0,0011
3,1 0,0001 0,0004
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A.1.4. Filterparameter bei Messung mit simulierten 10 Hz
Bewegungsstörsignalen
Tabelle A.5.: Parameter des adaptiven Filters für Messdaten mit 10 Hz Störung
Parameter Gs Stufe 1 Formelzeichen Wert
Konvergenzparameter µGs 0, 01 · (mV)
−2
Filterordnung M 0
Laufzeitverzögerung D0 0
Nutzsignalübertragungsfunktion GS 1,6
Filterkoeffizient für Gs b0,Gs 1,6
Schwellwert für Störphase SchwelleS 2,0
Schwellwert für Ruhephase SchwelleR 1,8
Parameter Gw Stufe 2 Formelzeichen Wert
Konvergenzparameter µGw1 0, 001 · (mV)
−2
Filterordnung N1 0
Laufzeitverzögerung D1 0
Störsignalübertragungsfunktion GV 2,3
Filterkoeffizient für Gw1 b0,Gw1 1,43
A.2. Konvergenz des Algorithmus zur
Störsignalunterdrückung
Das Einschwingen des adaptiven Filters kann mit dem Konvergenzparameter
µ beeinflusst werden. Mit Hilfe der Eigenwerte der Autokorrelationsmatrix A
des anliegenden Referenzsignals kann theoretisch ein Maximalwert für µ ab-
geschätzt werden. Die praktisch optimale Einschwingzeit des adaptiven Filters
ist an die möglicherweise auftretende zeitliche Veränderung der Übertragungs-
funktion GS bzw. GV anzupassen. Die Filterstruktur nach Abbildung 7.1 enthält
zwei adaptive Filter. Hier soll als Beispiel eine Autokorrelationsmatrix für das
Signal X1 [n] in einer Ruhephase gezeigt werden. Das Referenzsignal liegt am
adaptiven Filter mit der Übertragungsfunktion GS an.
In [Proakis07], [Unbehauen90] oder [Moschytz2000] sind die Berechnungsvor-
schriften zur Schätzung einer Autokorrelationsmatrix dokumentiert.
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Für das hier gezeigte Beispiel waren in jedem diskreten Zeitpunkt [n] des ty-
pischen Referenzsignals, hier X1 [n], K-Werte aus K-Musterfunktionen bzw. K-
Realisierungen bekannt. Abbildung A.2 dient zur Veranschaulichung der vor-
liegenden Daten. Im Beispiel ergibt sich eine Datenmatrix mit N = 140 Zeilen
und K = 56 Spalten bzw. K-Musterfunktionen.
Anzahl Realisierungen k
40
20
0140
120
100
80
Diskrete Zeit n
60
40
20
1
1.5
0.5
-0.5
-1
0
u[
n]
 / 
m
V
n1
n10
nN
Abbildung A.2.: Ensemble von K = 56 Musterfunktionen von X1.
Anhand der Datenmatrix in Abbildung A.2 kann die Autokorrelationsmatrix A
geschätzt werden. In [Unbehauen90] S.531 wurde die allgemein vom diskreten
Zeitpunkt [n] abhängige Autokorrelationsmatrix A [n] wie folgt definiert.
A [n] = E
{
R [n] RT [n]
}
(A.1)
A ist eine symmetrische n× n - Matrix mit n = 1 . . . N (N: Werteanzahl einer
Musterfunktion oder einer Realisierung des stochastischen Prozesses).
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Hier wird ein Beispiel von A aus einer Ruhephase mit mehr als fünfzig Puls-
schlägen aus dem Signal X1 [n] gezeigt. Als zeitliches Maß für den Herzschlag
wurde die R-Zacke des EKGs verwendet. Die k = 1 . . . 56 Musterfunktionen
wurden dem gemessenen PPG-Datensatz jeweils nach einer R-Zacke des EKGs
mit der Dauer der kürzesten Zeit zwischen zwei R-Zacken entnommen. Es
konnte daraus eine Datenmatrix mit K=56 Musterfunktionen erstellt und für
die Schätzung der Autokorrelationsmatrix des Nutzsignals genutzt werden. Je-
de Nutzsignal-Musterfunktion besteht aus N = 140 Abtastwerten. Die roten
Linien in Abbildung A.2 kennzeichnen beispielhaft Zeitpunkte, an denen die
statistischen Kenngrößen Mittelwert, Varianz, Standardabweichung und die
Autokorrelationskoeffizienten ρSS(t1, t2) berechnet werden können. Der Kon-
vergenzparameter µ kann theoretisch nach Formel 6.26 berechnet werden. Laut
[Moschytz2000] S.97 ist die praktische Anwendung der Formel aber problema-
tisch. Daher wird dort mit Formel A.2 eine konservative und praktisch sichere
Obergrenze µmax anhand der mittleren Eingangsleistung des Referenzsignals
angegeben. Für ein ergodisches Referenzsignal gilt:
0 < µ < µmax =
2
N · E
{
|R [n]|2
} (A.2)
Verwendet man in Formel A.2 die als Zeitmittelwert berechnete Signalleistung
des Referenzsignals X1 [n] so erhält man die konservative Obergrenze µmax =
0, 028/ (mV)2 und der im Kapitel 7.3 verwendete Konvergenzparameter betrug
µGS = 0, 01/ (mV)
2. Der verwendete Wert lag demnach mit einer kleinen Re-
serve nah an der Obergrenze. Die Abbildungen A.3 und A.4 zeigen als Ergebnis
die berechnete Autokorrelationsmatrix. In Abbildung A.4 ist die Symmetrie der
Matrix deutlich erkennbar.
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Zeilenindex 
0
Autokorrelationsmatrix Ueff(k=1) = 0,7 mV; µ = 0,01/(mV)
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Abbildung A.3.: Autokorrelationsmatrix geschätzt aus K = 56 Musterfunktio-
nen des Ruhepulssignals.
Autokorrelationsmatrix Ueff(k=1) = 0,7mV; µ = 0,01/(mV)
2; K = 56
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Abbildung A.4.: Autokorrelationsmatrix geschätzt aus K = 56 Musterfunktio-
nen des Ruhepulssignals.
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A.3. Adaptiver LMS-Algorithmus
Der LMS-Algorithmus1 und weitere Varianten sind in [Unbehauen90] S. 537 ff.
beschrieben. Hier soll nur eine kurze Übersicht gegeben werden.
Schritt 1: Berechnung des Ausgangssignals des adaptiven Filters als Schätzung
des Störsignals:2
vˆ [n] =
M
∑
m=0
wm [n] · r [n−m] = wT [n] · r [n] (A.3)
Schritt 2: Berechnung des Ausgangssignals (oder auch Fehlerwert):
y [n] = x [n]− vˆ [n] (A.4)
Schritt 3: Adaptive Korrektur der Filterkoeffizienten für den nächsten Berech-
nungsschritt:
w [n + 1] = w [n] + 2 · µ · y [n] · r [n] (A.5)
Der aktuelle Gewichtsvektor w [n + 1] basiert auf dem alten Vektor w [n] zu-
züglich der pro Abtastschritt berechneten Variation.
Schritt 4: Nächster Zeitschritt: n := n + 1
Danach folgt wieder Schritt 1.
1Engl. LMS: Least Mean Square
2Konkrete Abtastwerte von deterministischen und stochastischen Signalen werden mit Klein-
buchstaben x [n] und stochastische Signale oder Signale mit stochastischem Signalanteil
mit Großbuchstaben X [n] gekennzeichnet. Hinweis: Neben dem LMS-Algorithmus gibt
es auch weitere Algorithmen mit verbessertem Konvergenzverhalten.
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A.4. Messbedingungen bei Bestimmung von GV mit
sinusförmigem Störsignal
In Kapitel 6.7.2 wurden mehrere Ansätze zur Bestimmung der Störübertra-
gungsfunktion GV (z) vorgestellt. Das Unterdrücken des Pulssignals, d.h. der
Durchblutung ist am Kopf nicht praktikabel. In diesem Versuch wurde der
Ansatz verfolgt, mit Hilfe eines Schwingungserregers3 (SE) ein sinusförmiges
Bewegungsstörsignal zu erzeugen. Für die Untersuchung des Wiener-Filters
wäre auch eine spektrale Überlappung von Nutz- und Störsignal sinnvoll ge-
wesen. Leider war der SE dafür nicht geeignet. Mit dem Versuchsaufbau aus
HiFi-Verstärker und SE konnte bei fstoer ≤ 5 Hz keine sinusförmige Störung
mehr erzeugt werden. Auch deshalb wurde der Versuch bei einer höheren Fre-
quenz durchgeführt. Die Frequenz wurde auf fstoer = 10 Hz eingestellt, da
sich das schmalbandige Störsignal für die Untersuchung mit einem 10 Hz-
Bandpassfilter gut aus dem Datensatz extrahieren ließ. Bei fstoer = 10 Hz war
die spektrale Überlappung von Nutz- und Störsignal minimal, so dass nach der
10 Hz-Bandpassfilterung nur noch Störsignal enthalten war. Der Strom durch
die Spule des Schwingungserregers betrug in den Störphasen 1 und 2 ISpule =
2, 0 A (P=16 W) und in der Störphase 3 ISpule = 3, 0 A (P = 36 W). Durch die
Vergrößerung der Störsignalamplitude konnte die Linearität der Störsignalein-
kopplung bei relativ kleinen Störsignalamplituden untersucht werden. Erst ab
ISpule ≥ 2, 0 A konnte überhaupt ein erkennbares Störsignal am PPG-Sensor
erzeugt werden. Die Leistungsreserve des SE von > 50% wurde nicht ausge-
schöpft, da der Kopf nicht zu stark beschleunigt werden und die Erzeugung
eines sinusförmigen Störsignals gewährleistet bleiben sollte.
Der Strom durch die IR-LED wurde auf IIRLED = 10 mA eingestellt. Der Druck
des Pulssensors an die Stirn wurde nicht auf 9 kPa < p < 14 kPa, sondern auf
p ≈ 4 kPa eingestellt. Zur Druckmessung wurde der Messverstärker Scout55
und der Sensor Flexiforce A201 genutzt (siehe Kapitel B.1.1). Falls Signale mit
Abtastfrequenzen f s > 200 Hz abgetastet wurden, sind sie vor der adaptiven
Filterung mit der MATLAB-Funktion y = resample(x,p,q,n)4 auf die praktisch an-
gemessene Abtastfrequenz von f s = 200 Hz umgerechnet worden.
3Typ Bodyshaker, Conrad Best.-Nr. 1164067, P = 100 W, RSpule = 4 Ω, Resonanzbereich
28 Hz ≤ f ≤ 55Hz
4z.B.: y: Ausgangssignal mit p: f s = 200 Hz; x: Eingangssignal mit q: f soriginal = 1200 Hz;
n = 0
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A.5. Physiologie
In diesem Kapitel wurden wesentliche Fakten zusammengestellt, die das Ver-
ständnis zu den in dieser Arbeit verwendeten Pulsfrequenzmessverfahren ver-
bessern sollen. Der Fokus lag auf den elektrischen und optischen Eigenschaften
von verschiedenen Körpergeweben. Eine umfangreiche Einführung zur Physio-
logie und zur Lichtausbreitung in trüben Medien wird z.B. in [Kraitl08] S.19 ff.
und S.55 ff. gegeben. Eine Übersicht zu optischen Eigenschaften des Gewebes,
die Definition des Absorptionskoeffizienten und deren praxisnahe Umrech-
nung wird in [Jacques13] gegeben. Die elektrischen Eigenschaften von Gewebe
werden zum Beispiel in [Grimnes08] behandelt.
A.5.1. Elektrische Eigenschaften von biologischem Gewebe
Die elektrischen Kenngrößen Leitfähigkeit und Permittivität von biologischem
Gewebe bestimmen die Wirkung von elektromagnetischer Strahlung im Gewe-
be [Christ04]. Die elektrischen Eigenschaften sind gewebespezifisch und fre-
quenzabhängig.
In [Schwan57], [Gabriel09], [Gabriel et al., 96a] und [Gabriel et al., 96b] wur-
den umfangreiche Untersuchungen zur Leitfähigkeit der biologischen Gewebe
durchgeführt und die Ergebnisse zusammengefasst. In [Gabriel et al., 96c] wur-
den parametrische Modelle für Körpergewebe entwickelt, die auf α-, β- und
γ-Dispersion beruhen. In Tabelle A.1.2 im Anhang A.1.1 wurden einige spezi-
fische Leitfähigkeiten κ und spezifische Widerstände ρ von verschiedenen Ge-
webearten und von Materialien der Elektrotechnik zusammengestellt. Je nach
Messort und der lokalen Anatomie, der Frequenz und der Stromdichte, ergibt
sich eine Transferimpedanz des vom Strom durchflossenen Gewebes zwischen
den Messelektroden.
A.5.2. Eigenschaften von Körperflüssigkeit
Lebende Zellen enthalten intrazellulär elektrolytische Körperflüssigkeit und
sind extrazellulär von solcher umgeben. Ein Elektrolyt besteht aus Wasser, in
dem verschiedene Ionen gelöst sind. Es gibt Konzentrationsunterschiede zwi-
schen intra- und extrazellulärem Raum. Die wichtigsten gelösten Kationen
sind H+, Na+, Ca2+. Die wichtigsten Anionen sind Cl−, HCO−3 (vergleiche
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Tabelle A.1 im Anhang A.1.1). In der Abbildung A.1 sind Impedanzspektren
von einer NaCl-Lösung bei verschiedenen Konzentrationen dargestellt. Inter-
essant ist die oberste Kurve für physiologische Kochsalzlösung mit der Kon-
zentration c = 0, 15N (NaCl) = 0, 154mol/Liter. Bei dieser Konzentration wird
die spezifische Leitfähigkeit κ der Körperflüssigkeit gut nachgebildet. Die intra-
und extrazellulären Elektrolyte haben verschiedene Ionenkonzentrationen, wel-
che die Leitfähigkeit des Gewebes beeinflussen. In [Grimnes08] S. 24 sind all-
gemeine Angaben zum Gewebe und in [Kreidel85] S. 12.7 sind die etwas ab-
weichenden Leitfähigkeitswerte für Muskeln dokumentiert.
Im hohen Frequenzbereich, d.h. bei Lichteinstrahlung kann in erster Näherung
auch das Absorptionsspektrum von Wasser in Abbildung 2.14 genutzt werden.
A.5.3. Eigenschaften von Blut
Der menschliche Körper enthält etwa 70 ml . . . 80 ml Blut pro Kilogramm Kör-
pergewicht. Im Durchschnitt enthält jeder Körper eines erwachsenen Menschen
5 . . . 6 Liter Blut. Davon verteilen sich etwa 84% im großen Körperkreislauf und
dieses Volumen hauptsächlich in den Venen. Nur 9% befinden sich im Lungen-
kreislauf und 7% im Herz. Das Blut hat mehrere Funktionen im Körper zu erfül-
len. Als Hauptfunktionen sind der Transport von verschiedenen lebenswichti-
gen Gasen, Nährstoffen und Abbauprodukten des Körpers, eine Abwehr- und
Indikatorfunktion bei Erkrankungen, die Gerinnung als Wundverschluss und
die Wärmeregulation des Körpers zu nennen ([Kraitl08] S.21 ff.). Weiterhin hält
es den physiologischen pH-Wert konstant (siehe [Aumüller14] Teil B Kap. 2.2
Blut). Das Blut5 besteht im Wesentlichen aus dem flüssigen Blutplasma mit ca.
55% Volumenanteil und den festen zellulären Bestandteilen mit ca. 45% Volu-
menanteil [Abicht03] S.14.
Das Blutplasma ist eine gelb-grünlich klare wässrige Lösung, bestehend aus
90% Wasser, aus 7...8% Proteinen und aus 2...3% Salzen, Antikörpern, Fibri-
nogenen sowie weiteren niedermolekularen Substanzen.
Die zellulären Anteile sind im Blutplasma gelöst und werden unter dem Be-
griff Hämatokrit zusammengefasst. Bei den zellulären (suspendierten) Bestand-
teilen sind hauptsächlich die roten Blutkörperchen (Erythrozyten mit 99 Vol%),
die Blutplättchen (Thrombozythen mit 4, 85 Vol%) und die weißen Blutkör-
5Die einzelnen Anteile des Blutes können z.B. durch Zentrifugieren getrennt und dann die
Volumenanteile bestimmt werden.
169
A. Anhang
perchen (Leukozythen mit 0, 15 Vol%) zu nennen. Die im Blut befindlichen Li-
pide (Fette) werden mit speziellen Hüllen umgeben, um im Blut transportiert
werden zu können [Abicht03] S.14.
Bei den optischen Eigenschaften des Blutes lässt sich im Wellenlängenbereich
des roten Lichtes bis hin zum nahen Infrarot (680 nm ≤ λ ≤ 950 nm) das Blut-
plasma in guter Näherung mit der Absorption von Wasser modellieren. Von
großer Bedeutung ist, dass es neben einer pulsschlagabhängigen Volumenän-
derung in den Arterien 6 auch zu weiteren physikalischen Veränderungen des
Blutes kommt, welche die optischen Eigenschaften des Blutes verändern. So
sind z.B. die fluid-mechanischen Eigenschaften von Blut nicht konstant, son-
dern von der Zusammensetzung des Blutes und speziell von den Eigenschaften
der Erythrozyten wie Ausrichtung, Verformbarkeit und Aggregationsverhalten
abhängig [Abicht03] und [Prahl99].
Die Hauptaufgabe der Erythrozyten ist der Transport von Sauerstoff (O2) von
der Lunge zu den Körperzellen. Weiterhin werden Teile des Kohlendioxids
(CO2) von den Zellen zur Lunge transportiert. Die Erythrozyten haben einen
Durchmesser von 7, 7 µm und bestehen aus mehreren Unterstrukturen wie z.B.
zu 90% aus dem roten Blutfarbstoff Hämoglobin (Abkürzung: Hb). Um sich
durch die nur 3 µm . . . 4 µm weiten Kapillaren zu bewegen, müssen sich die
Erythrozyten stark verformen. Ein spezielles Zytoskelett in der Zellmembran
stellt die bikonkave Form nach der Deformation wieder her [Aumüller14].
Der Anteil an der Gesamtmasse der Erythrozyten beträgt ca. 34%. Hämoglo-
bin ist demnach der wichtigste Blutbestandteil für die Signalgewinnung bei
der Photoplethysmographie und der Pulsoximetrie. Es erfolgt wegen der un-
terschiedlichen Absorptionseigenschaften eine Unterscheidung in oxigeniertes
und desoxigeniertes Hb. In Abbildung 2.14 im Kapitel 2.4.5 sind die Absorpti-
onsspektren7 von Hb, Melanin und Wasser ersichtlich.
6Änderung der Erythrozytenzahl pro gemessenem Gewebevolumen
7Hinweis zu Abbildung 2.14: Die Zahlenwerte der Absorptionskoeffizienten
in Abbildung 2.14 wurden anhand der im Internet verfügbaren Datenbank
http://omlc.org/spectra/index.html erstellt. Die Werte für Melanin in der Datenbank
wurden aus Abbildung 25-3a in [Sarna88], [Sarna84] und [Crippa78] entnommen. Die
Werte für Hämoglobin (oxygeniert und desoxygeniert) stammen von [Gratzer] und die
für Wasser von [Segelstein81]. Zur Umrechnung der molaren Extinktionskoeffizienten des
Melanins in die Absorptionskoeffizienten wurde die Massenkonzentration c = 21, 9 g/l
verwendet (siehe http://omlc.org/spectra/melanin/opticaldepth.html). Die für Eume-
lanin berechnete Massenkonzentration c = 21, 9 mg/ml kann etwas variieren und die
Absorptionskurve proportional verschoben sein.
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Tabelle A.6.: Typische Werte der Blutbestandteile eines gesunden Erwachsenen
nach [Abicht03] S. 15 und [Aumüller14] Teil B Kap. 2.2 Blut
Bestandteil Volumenanteil Mengenanteil Größe
Zelluläre Erytrozyten 45% 4, 0− 6, 2 1012Liter 8,4 x 2,4 µm
Bestandteile Trombozyten < 1% 150− 400 106Liter 3 x 0.6 µm
Leukozyten < 1% 3, 5− 10 106Liter 16 . . . 8 µm
Flüssige
Plasma 55%
90% H20; 7− 8% Proteine (Eiweiß),
Bestandteile anorganische Salze,
Kohlenhydrate, Enzyme
A.5.4. Eigenschaften der Haut
Die Haut (lat. Integumentum commune oder cutis, griech. Derma) wird in
[Aumüller14] definiert und als größtes Organ des menschlichen Körpers be-
schrieben. Sie ist eine dynamische Grenzfläche, die zwischen den wechseln-
den äußeren und inneren Bedingungen des Körpers vermittelt. Sie wird als
Organ bezeichnet, da sie aus verschiedenen Gewebearten zusammengesetzt
ist, die gemeinsam verschiedene Funktionen ausüben. Unter Einbeziehung der
Hautanhangsgebilde wie den Haaren, Drüsen, Nägeln wird vom Hautsystem
gesprochen. Das Gewicht (ohne Fettgewebe) beträgt etwa 3 kg . . . 4 kg bis etwa
15% des Körpergewichtes. Die Fläche beträgt 1, 4 m2 . . . 2, 0 m2 beim Erwachse-
nen und der Aufbau ist in mehrere funktionell spezialisierte Schichten unter-
teilt (siehe Abbildung A.5 , [Kraitl08] Abb. 3.14 oder [Aumüller14] im Kapitel
O-1 „Haut“). Grob untergliedert gibt es die Oberhaut (Epidermis), die darunter
liegende Lederhaut (Dermis, lateinisch: Corium) und die Unterhaut (Subcutis).
Die Haut besteht genau wie die weichen Körpergewebe zum größten Teil aus
Wasser. Die dielektrischen Eigenschaften der Haut sind weitgehend durch die
Hornschicht (Stratum corneum) festgelegt, die größtenteils aus abgestorbenen
Zellen besteht. In [Jastrow15] sind Aufbau und Funktion der einzelnen Haut-
schichten sehr ausführlich beschrieben. Hier wird eine Übersicht gegeben, um
die Dimensionierung der entwickelten Messtechnik zu begründen.
1. Die Epidermis gehört zu den Epithelgeweben. Sie ist ein nicht durchblu-
tetes mehrschichtig verhorntes Plattenepithel (Keratin). In nicht verhärte-
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ten Bereichen hat sie eine Dicke von 10 µm . . . 50 µm. An den Handinnen-
flächen und den Fußsohlen sind Schichtdicken der Hornhaut (stratum
corneum) von mehreren Millimetern möglich. Ortsabhängig sind bis zu
10% der Zellen oberhalb der Basalschicht (stratum basale) die nur in Spe-
zialfärbungen erkennbaren und sonst hellen Melanozyten. Im Zytoplas-
ma der Melanozyten werden mit Hilfe von UV-Strahlen braun schwar-
zes Eumelanin und gelblich rötliche Phäomelanine gebildet. Diese sorgen
für die Bräunung der Haut bei Sonneneinstrahlung und verhindern, dass
UV-Licht tief in die Haut eindringen kann. Die Wirkung ist vom Hauttyp
abhängig und die Schichtdicke ist mit weniger als 50 µm in der gesam-
ten Haut vernachlässigbar klein. Die Epidermis und Dermis sind durch
zapfenförmige Ausläufer verzahnt (Stratum papillare) und gegeneinan-
der nicht verschiebbar.
2. Die darunter liegende Dermis hat eine Dicke von 0, 5 mm . . . 1, 5 mm. Sie
ist ein Bindegewebe mit gut entwickelten elastischen Fasern (Kollagen).
Sie enthält den Subpapillären Gefäßplexus (Plexus superficialis) und ober-
halb die Kapillaren mit einem Durchmesser [Aumüller14] (Absatz B-2.2.3)
von 3 µm . . . 4 µm zur Versorgung der lebenden Zellen mit Nährstoffen.
Als Verbindung zum tiefen dermalen Gefäßplexus (Plexus profundus)
gibt es Arteriolen und Venolen mit einem Innendurchmesser von etwa
20 µm (siehe Marke 1 in Abb. A.5) und [Aumüller14] (Absatz O-1.10 Ge-
fäßplexus der Haut). Weiterhin enthält die Dermis Nervenenden (Marke
2 in Abb. A.5), Schweißdrüsen (Marke 3 in Abb. A.5), Haarwurzeln mit
Talkdrüsen und auch Muskeln, die u.a. eine „Gänsehaut“ erzeugen kön-
nen.
3. Die Subcutis (Tela subcutanea) ist an verschiedenen Stellen des Kopfes
unterschiedlich stark ausgeprägt. Sie bestimmt die Form der Haut wie
z.B. im Wangenbereich, während sie an anderen Stellen wie z.B. dem Au-
genlid fehlt. Sie stellt die Verbindung zwischen Lederhaut und oberfläch-
licher Körperfaszie (Bindegewebe: Bänder, Sehnen) her und ermöglicht
die Verschiebbarkeit der Lederhaut. Die lokal sehr unterschiedlich stark
ausgeprägte Verschiebeschicht zwischen Haut und Muskulatur bzw. Haut
und Knochen ist das Fettgewebe der Subcutis. Je nach Fettgewebe kann
die Subcutis eine Dicke zwischen 0, 5 mm . . . 30 mm haben. In der Subcu-
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tis befinden sich auch Blutgefäße mit etwas größerem Außendurchmesser
von etwa 50 µm . . . 200 µm [Hardmeier12] S.6 und siehe Marken 4 und 5
in Abb. A.5. Auch periphere Verzweigungen der Hautnerven für die obe-
ren Hautschichten und lockeres Bindegewebe befinden sich in der Sub-
cutis. In der Subcutis befinden sich weiterhin die Sinneszellen für starke
Druckreize und der Tastsinn (z.B. Lamellenkörperchen). Die Beschaffen-
heit der Subcutis hat Einfluss auf die optische Pulsmessung, da die hierin
befindlichen Arterien ein subcutanes Netz von Blutgefäßen bilden. Von
dort steigen eine Vielzahl Äste oder auch Stämmchen aus Blutgefäßen
rechtwinklig oder schräg gegen die Oberfläche bis zur Dermis auf. An der
Grenze der Dermis zur Epidermis befinden sich die Kapillaren. Die größe-
ren Arterien in der Subcutis sollen bei der Pulsmessung mit Lichtremissi-
on erfasst werden, um lokal unterschiedlich starke Nutzsignalamplituden
zu erhalten (siehe Kapitel 6.2). Das war unter anderem eine Vermutung,
warum GS (z) 6= GV (z) werden kann, was für das Störunterdrückungs-
modell in dieser Arbeit wichtig ist.
4. Unterhalb der Subcutis befinden sich Faszien, Muskeln und Knochen zur
Stabilisierung des Gewebes.
Die Eigenschaften der Haut sind frequenzabhängig und es müsste formal nicht
nach elektrischen und optischen Eigenschaften unterschieden werden. Es han-
delt sich in beiden Fällen um die Wirkung von elektro-magnetischen Feldern
bei unterschiedlichen Frequenzen. Da sich aber in der Optik bzw. der Spektro-
skopie die Wellenlänge8 und die Wellenzahl9 als Maß für die Frequenz etabliert
haben, werden hier die Eigenschaften der Haut in zwei Abschnitten separat
diskutiert.
Bei den elektrischen Eigenschaften der Haut ist die elektrische Impedanz von
Bedeutung. Bei niedrigen Frequenzen wird sie vorrangig von den Eigenschaf-
ten der Epidermis [Grimnes08] S.110 ff. und [Gabriel et al., 96a] bestimmt. Die
Hornhaut hat einen festen Aggregatzustand und kann sehr wenig Feuchtig-
keit enthalten. Nach Wasseraufnahme oder Schwitzen kann sie aber auch sehr
feucht sein und der elektrische Widerstand nimmt stark ab. Die Epidermis
8Wellenlänge [λ] = nm oder µm
9Wellenzahl ν˜ = 1λ mit [ν˜] = cm
−1, 1 cm−1 entspricht der Frequenz 30 GHz
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kann als ein Feststoffelektrolyt angesehen werden, der wenige freie Ionen als
bewegliche Ladungsträger enthält. Die Epidermis enthält auch Schweißporen,
die einen Austausch von Ionen durch die Haut ermöglichen.
Die weichen Gewebe unterhalb der Epidermis haben wesentlich geringere spe-
zifische Widerstandswerte als die trockene Epidermis (siehe Tabelle A.1.2). Ein
elektrischer Strom fließt nach dem Durchdringen der Epidermis (galvanisch,
kapazitiv oder induktiv) relativ gut10 im übrigen Körpergewebe. Die Eindring-
tiefe wird maßgeblich durch die Gewebeleitfähigkeit bzw. den spezifischen Ge-
webewiderstand und die Frequenz bestimmt. Bei einem spezifischen Gewebe-
widerstand von ρBlut = 150Ω · cm (1 Hz ≤ f ≤ 10 kHz, [Grimnes08]) ist die
Eindringtiefe von Wechselstrom bei der Impedanzmessung größer als 50 cm
(siehe Abbildung B.8). Eine Pulsmessung ist demnach gut möglich und opti-
mal, wenn sich eine größere Arterie im Strömungsfeld befindet.
Die optischen Eigenschaften der Haut wurden bereits von vielen Autoren un-
tersucht und beschrieben wie z.B. [Svaasand95], [philips09], [Kraitl08]. Kennt-
nisse über die optischen Eigenschaften der Haut sind für das Verständnis der
Wirkung der optischen Strahlung auf die Haut wichtig. Die Eindringtiefe von
Licht bei unterschiedlichen Wellenlängen im Bereich von 250 nm bis 10 µm ist
in Abbildung A.5 ersichtlich.
Es ist zu erkennen, dass die größeren Blutgefäße in der Subcutis nur mit Licht
im Wellenlängenbereich von 600 nm ≤ λ ≤ 1400 nm erreicht werden können.
Bei Wellenlängen unterhalb von 600 nm schützt die stark zunehmende Absorp-
tion des Melanins die Haut bzw. die Zellkerne vor eindringendem kurzwelli-
gen UV-Licht und begrenzt die Eindringtiefe des Lichtes in die Haut. Weitere
Absorber wie der Gallenfarbstoff Bilirubin11 oder Carotine können einen Ein-
fluss haben. Im Bereich von 600 nm ≤ λ ≤ 1400 nm ist die Wirkung des Melan-
ins wegen des geringen Volumenanteils der Melanozyten vernachlässigbar.
10z.B. ρEpidermis/ρBlut = 104/149 = 67
11Diese gelbliche Substanz entsteht beim Abbau der roten Blutkörperchen in Leber und Milz.
Es entstehen am Tag ca. 300 mg Bilirubin im menschlichen Organismus, wovon rund 80
Prozent aus dem Abbau gealterter Erythrozyten stammt. Bei bestimmten Erkrankungen
wie z.B. der Gelbsucht erhöht sich die Konzentration des Bilirubins im Körper und lässt
die Hautfarbe, zum Teil auch die Augen, gelblich aussehen. Auch die Farbe des Urins wird
indirekt von diesem Farbstoff bestimmt.
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Abbildung A.5.: Eindringtiefe von Licht in die Haut in Abhängigkeit von der
Wellenlänge vergleiche [philips09] und Gefäßversorgung ver-
gleiche [Rettinger] S.622. 1: Kapillaren, 2: Subpapillärer Gefäß-
plexus in der Dermis, 3: Schweißdrüse, 4: Tiefer dermaler Ge-
fäßplexus bzw. Subkutan verlaufende Gefäße, 5: Axiale Arte-
rie auf Muskelfaszie.
Moderne Pulsmessgeräte nutzen aber z.B. grünes Licht, da hier die Hämoglobi-
ne eine hohe Absorptionsbande haben. Das verspricht einen großen Wechselan-
teil im Pulssignal. Im infraroten Bereich, d.h. oberhalb von 1400 nm nimmt die
Absorption von Wasser zu und begrenzt die Eindringtiefe des Lichtes. Das me-
dizinisch nutzbare „Diagnostische Fenster“ liegt daher zwischen 600 nm ≤ λ ≤
1000 nm [Kraitl08] S.67. Im Modell werden Melanin (siehe [Kraitl08] S. 48) und
Knochen (siehe S.49) als Absorber vernachlässigt. Die Schichten der Haut ha-
ben unterschiedliche Brechungsindizes und Verteilungen der Chromophoren,
welche von der Wellenlänge abhängige Reflexions-, Transmissions- und Streu-
eigenschaften verursachen. Die Reflexion der Strahlung beträgt in der Horn-
schicht im Bereich der Wellenlänge 250 nm ≤ λ ≤ 300 nm etwa 4-7 % . Bei
größeren Wellenlängen nimmt die Reflexion der Haut zu. Bei λ ≈ 800 nm gibt
es je nach Hauttyp eine maximale Reflexion von 40-60 %.
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A.5.5. Eigenschaften von Muskelgewebe
Die Muskulatur macht etwa 40% des Körpergewichtes aus. Wie in [Kreidel85]
S.12.6 zu lesen ist, besteht die Muskulatur zu etwa 80% aus Wasser. Das Wasser
hat eine ausfüllende Funktion und ist wichtig bei der Kontraktion der Muskula-
tur. Etwa 25% des Wassers befinden sich im Raum zwischen den Muskelfasern.
Die elektrischen Eigenschaften werden durch den Anteil an Körperflüssigkeit
bestimmt und die Leitfähigkeiten sind in Tabelle A.1.2 aufgelistet. Bei Verdich-
tung der Muskulatur während einer Kontraktion ändert sich der Betrag der
Transferimpedanz um wenige Ohm. Das ist eine große Änderung in Bezug auf
pulsabhängige Impedanzänderungen, die im Bereich Milliohm liegen. Die op-
tischen Eigenschaften d.h. vor allem die Lichtabsorption lässt sich mit der von
Wasser annähern (siehe Abbildung 2.14).
176
B. Anhang Messtechnik und
technische Dokumentation
In diesem Kapitel werden eine Auswahl von gekauften und selbst entwickelten
Sensoren vorgestellt. Weiterhin werden die wichtigsten Eigenschaften der ver-
wendeten Messgeräte genannt. Danach werden die optischen Sensoren vorge-
stellt, die auf einen hohes SNR, hohe Ortsauflösung und gute reproduzierbare
Ankopplung an die Stirn optimiert wurden.
B.1. Drucksensoren
B.1.1. Foliendrucksensor Flexiforce
Zur Messung des Druckes zwischen dem PPG-Sensor und der Haut wurde ein
flacher und flexibler Foliendrucksensor Flexiforce A201 der Firma Tekscan ver-
wendet. In Abbildung B.1 und B.2 werden der Sensor und die Widerstands-
kennlinie gezeigt. Der Sensor kann Gleich- und Wechselanteile des Druckes
messen. Dieser Sensor funktioniert resistiv und besteht aus zwei Lagen dünner
Folie.
Abbildung B.1.: Ansicht des Drucksensors Flexiforce A201-1.
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Die Dicke der Folie ist kleiner als 0,2 mm und es sind zwei Silberelektroden
aufgebracht. Das leitfähige Material wird auf die Elektroden gedruckt.
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Abbildung B.2.: R=f(p) Druck-Widerstandskennlinie des Flexiforce A201.
R
kΩ
= 0, 00090498 ·
( p
kPa
)4 − 0, 13827 · ( p
kPa
)3
+ 7, 6622 ·
( p
kPa
)2 − 182, 75 · p
kPa
+ 1640, 50 (B.1)
Beim Zusammendrücken der zwei Folien nimmt der Widerstand des leitenden
Materials zwischen den Elektroden von R ≥ 5 MΩ auf bis R ≈ 10 kΩ ab (sie-
he Abbildung B.2). Der Sensor kann Kräfte bis F = 1 lb =ˆ 4.4 N messen und
wurde im Messbereich von F = 0 . . . 4 N kalibriert. Bei kräftigem Drücken ei-
nes Pulssensors oder einer Elektrode auf den Arm traten maximal Drücke bis
p = 20 kPa auf. Das entspricht p = 150 mmHg und bei der Sensorfläche von
A = 0, 78 cm2 einer Kraft von F ≈ 1, 6 N.
Die Reproduzierbarkeit der Kraft- bzw. Druckmessung mit diesem Sensor war
unbefriedigend. Eine etwas veränderte Richtung bei der Krafteinkopplung in
den Sensor (Oberfläche, Winkel) verursachte Schwankungen der Messwerte
von bis zu 25%. Dieser Sensor wurde trotz der Nachteile verwendet, da er sehr
flach und flexibel ist und die Bauform gut zum PPG-Sensor passte. Die Wider-
standskennlinie ließ sich mit einem Polynom 4. Ordnung wie in Formel B.1 be-
rechnen. Zur exakten Interpolation der Leitwertkennlinie des Sensors war ein
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Polynom ab 5. Ordung nötig. Das Flexiforce-Sensorelement wurde an einem
Messverstärker Scout55 der Firma HBM als Halbbrücke, d.h. als Spannungstei-
ler in Reihe mit einem RC-Glied (R = 1 MΩ parallel mit einem Kondensator
C = 4, 7 pF) betrieben.
B.1.2. Passiver Piezo-Pulssensor MLT1010/T
Der Duckänderungssensor MLT1010/T in Abbildung B.3 wurde von der Fir-
ma AD-Instruments GmbH für die Pulsmessung am Finger entwickelt. Es ist ein
Piezosensor, der prinzipbedingt nur Druckänderungen messen kann. Um die
Druckzeitfunktion des Pulssignals zu erhalten, muss das gemessene Druckän-
derungssignal integriert werden. Der Sensor hat eine relativ große Auflageflä-
che von 3, 14 cm2. Der Vergleich der verschiedenen Sensoren zur Pulsmessung
sollte am Unterarm erfolgen. Für Pulsmessungen am Unterarm war der Sensor
MLT1010/T ohne Modifikationen nicht geeignet. Mit der großen Sensoroberflä-
che können die Arterien im Unterarm mechanisch schlecht kontaktiert werden,
wodurch sich das SNR verschlechtert. Mit einer Neuentwicklung (siehe Kapitel
B.1.3) sollten diese Nachteile beseitigt werden.
Abbildung B.3.: Ansicht des Druckänderungssensors MLT1010.
B.1.3. Aktiver Piezo-Pulssensor
In Lohse [Lohse11] wurde ein einkanaliger aktiver piezoelektrischer Druck-
änderungssensor (PC) mit Instrumentenverstärker INA321 [TEX06] und einer
Piezoscheibe von [PI11] entwickelt, der auch einen integrierten 3D- Beschleu-
nigungssensor ADXL330 von der Firma [AD06] enthält. Die Empfindlichkeit
und der Frequenzgang des Druckänderungssensors sollten besser oder ver-
gleichbar mit dem MLT1010/D in Abbildung B.3 sein. Der neue Sensor soll-
te stromsparend und mobil verwendbar sein. Er wurde für den Anschluss an
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einen Mikrocontroller im Betriebsspannungsbereich von 0 . . . 3, 3 V ausgelegt.
Der Offset am Sensorausgang betrug etwa 1, 5 V und wurde als Mittelwert,
d.h. als virtuelle Masse benötigt, damit das Pulssignal in positiver und negati-
ver Richtung ausgelenkt werden kann. Das Pulssignal und die Beschleunigun-
gen für die drei Achsen vom Beschleunigungssensor wurden jeweils als analo-
ge Spannungen auf separaten Kanälen ausgegeben. Die 3V-Betriebsspannung
wird massefrei (floatend) von zwei 1,5V-Batterien (Typ AA) bereitgestellt. Be-
schleunigungsangaben werden in der Praxis oft auf Vielfache der Erdbeschleu-
nigung (1 · g = 9, 81 m/s2 = 1g) normiert. Der Beschleunigungssensor hat eine
typische Empfindlichkeit von 300 mV/1g ± 10%. Bei einem Messbereich von
±3g können damit±3g · 0, 3 V/1g = ±0, 9 V ausgelenkt werden. Die Empfind-
lichkeit betrug mit symmetrischem Spannungsteiler am Ausgang
300 mV/ (1g · 14, 3) ≈ 21 mV/1g. Die obere Grenzfrequenz wurde bei allen drei
Ausgängen des Beschleunigungssensors mit einem passiven Tiefpassfilter ers-
ter Ordnung auf fTP = 106, 4 Hz eingestellt.
Abbildung B.4.: Piezosensor Bestückungsseite.
Abbildung B.5.: Piezosensor von unten.
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Abbildung B.6.: Schaltung des Piezo-Druckänderungssensors.
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B.2. Messverstärker zur Biosignal-Ableitung
B.2.1. Biosignalverstärker Powerlab
Der Verstärker Powerlab 4/25T [ADI05] von der Firma ADInstruments GmbH
[ADI05] hat zwei frei konfigurierbare nicht isolierte differentielle Eingänge mit
einer Spannungsauflösung von 16 Bit und mit einem einstellbaren Messbereich
von 2 mV bis 10 V. Weiterhin gibt es zwei differentielle Eingänge für die Ab-
leitung von Biosignalen mit einer gemeinsamen nach medizintechnischen An-
forderungen isolierten Masse. Damit lassen sich elektrische Biosignale wie z.B.
ein EKG oder EMG direkt messen. Die Ankopplung der isolierten Kanäle er-
folgt immer über einen Hochpass. Der Eingangsbereich ist einstellbar zwischen
20 µV bis 50 mV. Die Abtastrate beträgt bis zu 200 ksps. Im Vierkanalbetrieb
sind noch 40 ksps pro Kanal verfügbar. Zusätzlich ist auch ein potentialfreier
Stimulator integriert, mit dem das Gewebe (Muskeln oder Neven) stimuliert
werden können.
Das Rauschen des Verstärkers ist klein genug für die Biosignalableitung, wenn
die Messung auf den Wechselanteil eingeschränkt werden kann. Für die Unter-
suchungen zur Störsignalunterdrückung ist es günstig, wenn der Gleich- und
Wechselanteil des PPGs (ggf. mit zwei getrennten Messkanälen) gemessen wer-
den. So steht die vollständige Information des optischen Sensors für die Aus-
wertung zur Verfügung. Der relativ große Gleichanteil im PPG-Signal erfordert
einen Messbereich zwischen ±2 V und ±5 V. In diesem Messbereich sind die
kleinen Nutzsignale (1 . . . 30 mV) von einem störenden Rauschen überlagert.
Für eine gute Signalqualität stand der Verstärker g.USBamp zur Verfügung. Für
eine einfache flexible SensorAnkopplung, Bedienung, Filterung und einen ein-
fachen Datenexport in das MATLAB-Dateiformat ist der Verstärker sehr gut
geeignet. Eine mobile Verwendung des Verstärkers ist aber nicht möglich.
B.2.2. Biosignalverstärker g.USBamp
Der Verstärker g.USBamp von der g.tec medical engineering GmbH hat eine
rauscharme Eingangsverstärkertechnologie mit fester Gleichspannungskopp-
lung, die für die Messung eines EEGs geeignet ist. Sehr vorteilhaft ist die hohe
Spannungsauflösung von 24 Bit. Der Messbereich ist für Gleich- und Wechsel-
signale auf ±250 mV, d.h. auf ein maximales Differenzsignal von 500 mV be-
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grenzt. Der Verstärker hat eine sehr hohe Spannungsauflösung von ≤ 30 nV.
Damit lassen sich elektrophysiologische Signale direkt, d.h. ohne eine zusätz-
lich vorgeschaltete Hardware messen. Durch Überabtastung und Mittelwert-
bildung wird ein sehr hoher SNR erreicht. Zur Anpassung der PPG-Signale
an den kleinen Messbereich müssen aber jeweils symmetrische Vorschaltun-
gen verwendet werden.
Es gibt vier unabhängige Verstärkerbänke mit je einer Masse und einer eige-
nen isolierten Spannungsversorgung. Je Verstärkerbank gibt es einen Referenz-
spannungseingang und vier zugehörige Kanäle, die bezogen auf die Referenz-
spannung messen. Insgesamt stehen somit 16 Kanäle zur Verfügung, die syn-
chron mit einer Abtastfrequenz von bis zu 2400 Hz arbeiten. Die Bedienober-
fläche ist nicht sehr intuitiv und mathematisch nicht sehr exakt. Der Datenex-
port in das MATLAB-Format (*.mat) ist mit der MATLAB-Funktion daqread.m
aus der Data Aquisition Toolbox möglich. Eine mobile Verwendung des Verstär-
kers ist nicht möglich.
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Da biologisches Gewebe aus einem Verbund von vielen verschiedenen Zellen
mit jeweils unterschiedlichen Funktionen und unterschiedlichen elektrischen
Eigenschaften besteht, ist die Zusammenfassung der Vielzahl von Zellen zu
verschiedenen Gewebearten mit spezifischen Eigenschaften sinnvoll. Hierzu
gibt es zahlreiche Untersuchungen und Simulationen in der Literatur wie z.B.
in [Grimnes08].
B.3.1. Elektroden
Elektroden haben in der Natur und Technik eine große Bedeutung. [Oehler09]
beschreibt auf S.4 ff., dass es in der Medizintechnik viele Anwendungen gibt,
bei denen metallische Gegenstände mit dem Körper in Kontakt gebracht wer-
den. Zum Einen lassen sich mit Elektroden Signale von elektrisch aktiven Quel-
len im Körper ableiten und zum Anderen kann damit zu Therapie- oder Mess-
zwecken Strom durch den Körper geleitet werden. In Tabelle A.1 wurde eine
Übersicht von Ionen und deren Konzentration im Körpergewebe zusammen-
gestellt.
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B.3.2. Aufbau zur Messung der Bioimpedanz
In Abbildung B.7 wird das Blockschaltbild des Messaufbaus zur Impedanz-
messung gezeigt. Dieser Aufbau diente zur Pulsmessung und zum Vergleich
des Nutz-Störsignal-Verhältnisses bei verschiedenen Elektroden unter Bewe-
gungsbeeinflussung.
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Spannungsgesteuerte
AC-Stromquelle
© i.b.a. Heiligenstadt
(Vi=2, R=1k Vu=2)
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Abbildung B.7.: Blockschaltbild zur IPG-Messung z.B. am Arm.
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B.3.3. Eindringtiefe von Wechselstrom in biologisches Gewebe
Wenn Wechselstrom in einem elektrischen Leiter fließt, entstehen im Leiterma-
terial Wirbelströme. Der Stromfluss wird bei hohen Frequenzen aus der Lei-
tungsmitte in den Außenbereich des Leiters „verdrängt“ (Skin Effekt) und die
Stromdichte im Leiter nimmt vom Rand zur Leitermitte hin mit einer e-Funktion
ab. Es lässt sich mit der Kreisfrequenz ω, der Permeabilität µ und der spezifi-
schen Leitfähigkeit κ des Leitermaterials mit Formel B.2 die verkleinerte äqui-
valente Leitschichtdicke δ bzw. Eindringtiefe berechnen.
δ =
√
2
ω · µ · κ
(B.2)
In Abbildung B.8 ist zur Abschätzung der Eindringtiefe die Leitschichtdicke
δ als Funktion der Frequenz für verschiedene Materialien dargestellt. Bei wei-
chem biologischen Gewebe (siehe Blut) und der Frequenz f ≤= 100 kHz ist
die Eindringtiefe größer als ein Meter. In diesem Frequenzbereich wird der
menschliche Körper vollständig vom elektrischen Wechselstrom durchsetzt.
Frequenz / Hz
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 / 
m
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10-4
10-2
100
102
104
Äquivalente Leitschichtdicke δ bei Wechselstrom
Knochen 4500 Ω·cm
Blut 150 Ω·cm
ges.NaCL 4,4 Ω·cm
Kupfer 1,7E-6 Ω·cm
Abbildung B.8.: Leitschichtdicke (Eindringtiefe) bei Wechselstrom.
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B.3.4. FEM-Berechnung des Strömungs- und Potentialfeldes
im Unterarm
FEM-Netz des Armmodells
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Abbildung B.9.: FEM-Netz des einfachen Unterarmmodells.
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Tabelle B.1.: Parameter zur FEM-Berechnung
Material Leitfähigkeit κ/S ·m−1 Permittivität r/As ·V−1m−1
Epidermis 0,01 1
Knochen 0,01 2
Muskel 0,20 20
Sonst. Gewebe 0,20 20
Dermis+Subcutis 0,50 20
Blut 0,67 40
Silber 61, 35 · 106 1
Luft 0 1
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Abbildung B.10.: FEM-berechneter Stromdichtebetrag im Unterarm. E: Elektro-
de, M: Muskel, K: Knochen, B: Blutgefäß.
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Das in Abbildung B.9 gezeigte 3D-Modell des Unterarmes wurde mit Autodesk
Inventor konstruiert. Anschließend wurde darauf basierend das FEM-Netz in
der Software COMSOL Multiphysics berechnet. Trotz relativ einfacher Geo-
metrie und leistungsfähigem Computer dauerte jede Berechnung mit diesem
FEM-Netz etwa zehn Minuten. Aus diesem Grunde wurde auf eine exaktere
Modellierung des Unterarmes verzichtet.
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Abbildung B.11.: Berechnetes Potential im Unterarm. E: Elektrode, M: Muskel,
K: Knochen, B: Blutgefäß.
Abbildung B.10 zeigt den Stromdichtebetrag im Unterarm auf einer in Abbil-
dung B.9 markierten YZ-Schnittebene. Auf dieser Schnittebene sind die Strom-
dichten aller modellierten Materialien erkennbar. Zur Berechnung des Strö-
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mungsfeldes wurde mittels Stromquelle eine Stromstärke mit einem Effektiv-
wert I=1 mA und der Frequenz f=100 kHz über zwei Silber-Elektroden1 mit
der Fläche A = 6, 25cm2 25 mm x 25 mm eingeprägt. Die Messelektroden
wurden wie in Abbildung 2.5 in zwei Varianten positioniert, um mögliche Ver-
änderungen im Strömungs- und Potentialfeld durch verschiedene Anordnung
der Messelektroden untersuchen zu können. Im AC/DC-Modul der Softwa-
re COMSOL Multiphysics wurden für die Berechnung des elektrischen Strö-
mungsfeldes folgende Gleichungen aktiviert.
Die Formel
~∇ ·~J = Qi (COMSOL-Syntax)
ist die Kontinuitätsgleichung für die elektrische Raumladungsdichte:
0 = div~J + ρ˙ (typ. Schreibweise) (B.3)
mit
~J = κ ·~E + jω~D +~Je (B.4)
und
~E = −gradϕ. (B.5)
Das Gewebe wurde als elektrisch quellenfrei angenommen, d.h. elektrisch akti-
ve Zellen wie Nerven wurden vernachlässigt. Folgende Randbedingungen wa-
ren in der Simulation eingestellt:
~n ·~J = 0 (Auf den Außenflächen ist die Normalkomponente (B.6)
der Stromdichte = 0, ausgenommen an (B.7)
Strom-Speisungsflächen, d.h. Elektroden.)
ϕ = 0 (an der Erdungsfläche Elektrode E1) (B.8)
Ergebnisse der Untersuchung:
Zur Verifizierung des Modells wurde mit dem Impedanzplethysmographen
Rheoscreen compact mit der Elektrodenanordnung in Abbildung B.10 links am
Unterarm ein rechteckförmiger Strom mit dem Effektivwert I=1 mA eingeprägt.
Mit einem Oszilloskop DSO-X 3052A wurden die folgenden Effektivwerte der
nicht sinusförmigen Spannungen an den Elektroden gemessen:
UE4−E1 = 205 mV, UE3−E1 = 105 mV und UE2−E1 = 71 mV. Die vom Rheos-
creen compact angezeigte Grundimpedanz betrug Z0 = 32Ω und das Pulssi-
1In Messungen wurde die Metallplattenelektrode Siemens 7269509 D=30 mm verwendet.
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gnal war ZPuls = ∆Z = 6, 5 mΩ. Mit der Messung konnte zumindest die Grö-
ßenordnung der berechneten Spannungen über den Elektroden bestätigt wer-
den. Als Ergebnis der Untersuchung wurde festgestellt, dass in den Messelek-
troden in Abbildung B.10 links die maximale Stromdichte J = 0, 7 · µA/mm2
auftritt. Damit wird die Annahme bestätigt, dass eine erhöhte Stromdiche in
den Messelektroden auftritt. Im Anhang B.3.3 ist ersichtlich, dass die Eindring-
tiefe des Stromes bei f=100 kHz größer als die Abmessungen des Armes ist,
was durch die Simulation bestätigt wurde. Das Strömungsfeld wurde durch
die Platzierung der Messelektroden nur geringfügig verändert. Nur direkt un-
ter den Messelektroden trat eine kleinere Stromdichte in der Haut auf. Durch
Platzierung der Messelektroden an der Unterseite des Armes wird die Strom-
dichte in der Haut zwischen den Messelektroden vergrößert. Sie stieg von J =
0, 4 · µA/mm2 auf etwa J = 0, 45 · µA/mm2 an. Für die Durchströmung des
Gewebes ist es demnach unerheblich, ob die Messelektroden nach Variante 1
oder 2 auf der Haut angebracht werden. Es ergibt sich bei beiden Elektroden-
konfigurationen etwa die gleiche Transferimpedanz. Die berechnete Stromdich-
te in den Blutgefäßen ist wegen der besseren Leitfähigkeit des Blutes um Faktor
7 größer als im umgebenden Gewebe. Insgesamt scheint aber die Summe aller
Blutgefäße im Arm die pulsabhängige Impedanzänderung zu ergeben. Die be-
rechnete Stromstärke in einem einzelnen Blutgefäß war relativ gering. In der
Simulation wurden IBG = 5 µA berechnet (siehe Abbildung B.10 links). Die
Hüllen der Blutgefäße wurden nicht simuliert. Dadurch können die Ergebnisse
der Simulation von der Praxis abweichen. Die Stromstärke in einem der simu-
lierten Blutgefäße IBG beträgt bei einem Arteriendurchmesser von dBG = 3 mm
und der berechneten Stromdichte JBG = 0, 7 µA/mm2 etwa IBG ≈ 5 µA. Mit
der Leitfähigkeit von Blut κ = 0, 67S/m und bei einer Blutgefäßlänge von
lBG = 100 mm ergibt sich ein Gefäßwiderstand von |Z|BG ≈ 20 mΩ. Unter der
Annahme, dass die gemessene Änderung ZPuls = ∆Z = 6, 5 mΩ von mehre-
ren Blutgefäßen verursacht wird, ist die Größenordnung der in der Simulation
berechneten Werte plausibel. Die Messelektroden sollten möglichst dicht über
einer Arterie angebracht werden. So lassen sich die Pulssignalamplituden und
das SNR in Ruhe vergrößern. Als weiteres Ergebnis der Untersuchung wurde
festgestellt, dass die Spannung den Messelektroden in beiden simulierten Vari-
anten gleich groß war. Theoretische Grundlagen werden z.B. in [Küpfmüller06]
behandelt.
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B.4. Auswahl einer geeigneten Photodiode
LEDs emittieren ein schmalbandiges, fast monochromatisches Licht, was in der
Praxis für die Photoplethysmographie und Pulsoximetrie genutzt wird. In Ka-
pitel 5.1.2 wurde die Auswahl einer Photodiode kurz diskutiert. Die Photodi-
ode muss an den verwendeten Lichtemitter angepasst werden. In [Lutzke86]
S.245 ff. werden die Grundlagen der Funktion, Eigenschaften und die Beschal-
tung von Photodioden umfangreich beschrieben. Eine ausführliche Abhand-
lung über die elektronischen Grundlagen und verschiedene Photodiodenschal-
tungen kann in [Graeme96] und in [HOBBS04] nachgelesen werden. Typische
Anforderungen an einen zur Pulsmessung geeigneten opto-elektrischen Wand-
ler sind:
• Ein möglichst geringes Rauschen
• Hohe Empfindlichkeit bei gewünschter Wellenlänge
• Schnelle Einschwingzeit bei gepulstem Betrieb
• Geringe Querempfindlichkeit z.B. bei Temperaturänderungen, Feuchte,
Bewegung
• Kleine, zum Aufbau kompatible Abmessungen
• Kleine Betriebsspannungen
• Hohe Lebensdauer und hohe Zuverlässigkeit
In [Lutzke86] Seite 254 ff. werden verschiedene Betriebsarten von PIN-Photo-
dioden vorgestellt. Zu unterscheiden sind der:
• Fotodiodenbetrieb (photokonduktiv) und der
• Fotoelementbetrieb (photovoltaisch).
.Der Fotodiodenbetrieb liegt im 3. Quadranten des Kennlinienfeldes der Pho-
todiode. Der PN-Übergang der Diode wird in Sperrrichtung mit einer negati-
ven Vorspannung beschaltet. Der Sperrstrom bzw. Photostrom ist eine Funk-
tion der Bestrahlung mit Licht. Diese Betriebsart bietet eine hohe Linearität
zwischen Bestrahlung und Photostrom, hohe Stabilität, eine relativ hohe Emp-
findlichkeit und eine hohe Grenzfrequenz wegen der durch die Vorspannung
verringerten wirksamen Sperrschichtkapazität. Daher wird dieser Betrieb bei
Anwendungen mit hohen Frequenzen, wie z.B. bei der optischen Datenüber-
tragung, genutzt. Nachteilig ist der auch bei absoluter Dunkelheit fließende
Dunkelstrom und dass ein in der Photodiode fließender Strom unkorreliertes
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Rauschen (Rauschstrom) verursacht. Dieses ist für das in dieser Arbeit entwi-
ckelte Verfahren zur Störsignalunterdrückung nachteilig.
Der Fotodiodenbetrieb wurde z.B. beim Pulssensor in Kapitel B.5 verwendet.
Die eingesetzte Photodiode BP104F hat einen Tageslichtsperrfilter und laut Da-
tenblatt [OSRAM01] eine relativ große photoempfindliche Fläche von 4, 84 mm2.
Die Empfindlichkeit ist 34µA/
(
1mW/cm2
)
bei der Wellenlänge λpeak = 950 nm.
Sie ist demnach nur für Messungen mit infrarotem Licht geeignet.
Der Photoelementbetrieb liegt im 4. Quadranten des Kennlinienfeldes. Hier
wird in Abhängigkeit von der Bestrahlungsstärke aktiv ein Photostrom von
der Photodiode generiert. Der erzeugte Photostrom verursacht an einem zur
Photodiode parallel geschalteten Lastwiderstand eine Spannung, die als Signal
verstärkt werden kann. Im Leerlaufbetrieb, d.h. mit einem unendlich großen
Lastwiderstand strebt der Photostrom gegen Null und es wird je nach Bestrah-
lungsstärke eine leicht veränderliche Spannung von etwa 0,5 V erzeugt. Die
Spannung ändert sich nicht linear abhängig von der Bestrahlungsstärke. Für
Sensoranwendungen ist der Kurzschlussbetrieb der Photodiode interessant, bei
dem der parallel geschaltete Lastwiderstand gegen Null strebt. Dieser Betrieb
bietet lineares Verhalten. Im Kurzschlussbetrieb ist die Diodenspannung gleich
Null und der Photostrom fließt proportional zur Bestrahlungsstärke. Es ist gän-
gige Praxis, Photodioden an einem Transimpedanzverstärker im Kurzschluss
zu betreiben. Durch eine Transimpedanz im Megaohm-Bereich wird schon bei
sehr kleinen Photoströmen ein Spannungssignal im Voltbereich erzeugt.
Diese Betriebsart wurde in der Schaltung in Kapitel B.7 verwendet. Die akti-
ve Photodiode (LTV) TSL13T von der Firma ams AG enthält eine Photodiode
mit relativ kleiner photoempfindlicher Fläche von 0, 25 mm2 und einen Trans-
impedanzverstärker mit einer Transimpedanz von 20 MΩ bei einer Baugröße
von 3,8 mm x 2,6 mm x 1,35 mm (Länge x Breite x Höhe). Sie hat trotz der
kleinen photoempfindlichen Fläche und der hohen Transimpedanz sehr gute
Rauscheigenschaften und eine Empfindlichkeit von 96 mV/
(
µW/cm2
)
bei der
Wellenlänge λpeak = 640 nm. Der Photoelementbetrieb wurde im Sensor in Ka-
pitel B.6 mit einer passiven Photodiode und mit der aktiven Photodiode beim
PPG-Sensor in Kapitel B.7 verwendet.
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B.5. Zweikanaliger IR-Pulssensor mit
NPN-Transistor
Nach den Vorüberlegungen und Voruntersuchungen zur Wahl des idealen Mess-
ortes in Kapitel 4 und für PPG-Messungen mit Lichtremission, wurde ein zwei-
kanaliger optischer Pulssensor in ein Stirnband integriert. Zwei Stück des ein-
kanaligen kommerziellen PPG-Sensors MLT1020PPG wären prinzipiell für den
Aufbau geeignet gewesen. Dieser Sensor hat aber einen relativ hohen Preis und
eine relativ große Bauform. Aus diesen Gründen wurde im Rahmen der Ba-
chelorarbeit [Weber12] ein vergleichbarer sehr preiswerter IR-optischer PPG-
Sensor entwickelt und zwei dieser Sensoren zusammen mit einem Beschleu-
nigungssensor ADXL330 [AD06] in ein Stirnband integriert. Abbildung B.12
zeigt den Stirnbandsensor, der symmetrisch an den Messverstärker g.USBamp
angeschlossen wurde.
PPG-Sensor 1
PPG-Sensor 2Beschleunigungssensor
Abbildung B.12.: Ansicht des zweikanaligen Pulssensors mit NPN-Transistor
nach [Weber12].
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Abbildung B.13.: Schaltung des einkanaligen Pulssensors mit NPN-Transistor
nach [Weber12].
Der Abstand zwischen den zwei PPG-Sensoren betrug etwa 5 cm, so dass beim
Anlegen des Stirnbandes ein PPG-Sensor auf der Stirn und der zweite an der
Schläfe positioniert war. Der Beschleunigungssensor befand sich mittig zwi-
schen den zwei IR-Sensoren. Mit diesem Stirnband-Sensor wurden erste Puls-
frequenzmessungen auf einem Laufband durchgeführt. Anhand der gemes-
senen Datensätze konnte der Algorithmus in Kapitel 6.3 zur Störsignalunter-
drückung erstmals mit positiven Ergebnissen erprobt werden. Die Rauschei-
genschaften des PPG-Sensors waren aber mit einem SNRpp(PPG, Ruhe) ≈
34 dB noch nicht zufriedenstellend.
B.6. Flexibler vierkanaliger PPG-Sensor
Es wurde ein zweiter vierkanaliger PPG-Sensor entwickelt, bei dem eine best-
mögliche flexible Anpassung des Sensors an die Form der Stirn gewünscht war.
Bei praktischen Versuchen mit diesem vierkanaligen PPG-Sensor sollten die
Übertragungsfunktionen GS (z) und GV (z) bestimmt werden. Aus den Signa-
len der 4 Kanäle sollte automatisch die Kombination mit der größten Differenz
zwischen GS (z) und GV (z) ausgewählt werden können. Zu diesem Zeitpunkt
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wurde noch vermutet, dass die vier optischen Kanäle an den jeweiligen Po-
sitionen auf der Stirn Nutzsignale mit unterschiedlichen Amplituden messen.
Die durch Bewegung verursachten Störsignale sollten möglichst auf allen vier
Kanälen gleich sein. Beide Vermutungen ließen sich später nicht bestätigen.
Der in [Luong12] entwickelte Sensor basiert auf der Remission von Licht und
die vier Photodioden wurden als Photoelemente (siehe auch Kapitel B.4) sym-
metrisch an acht Transimpedanzverstärkern des Typs MTI04CS von Firma MA-
ZeT GmbH angeschlossen. Das heißt, der generierte Photostrom wurde im Kurz-
schluss zwischen Anode und Kathode mit je einem Transimpedanzverstärker
gemessen. Das Differenzsignal zwischen Anode und Kathode wurde mit dem
EEG-Verstärker g.USBamp gemessen, so dass 4 PPG-Signale verfügbar waren.
Der Sensor sollte auch für verschiedene optische Wellenlängen, d.h. für die
Pulsoximetrie vorbereitet sein. In der Mitte der vier Photodioden wurde eine
rote und eine infrarote LED platziert. Mit einem Umschalter konnte zwischen
rot oder infrarot umgeschaltet werden. Der Fokus der Arbeit wurde zunächst
auf die Pulsmessung mit IR-Licht gelegt und ein bestmögliches SNR an der
Stirn in Ruhe angestrebt.
2x Transimpedanz-
verstärker MTI04CS
Umschalter für 
LED-Strom
Flexible Platine mit 0,5mm dicker
Gummimembran zur Stabilisierung
LED IR und Rot
2 passive Photodioden
2 passive Photodioden
Reflektor
Abbildung B.14.: Aufbau zur Messung der reflektierten IR-Lichtintensität.
Da das Bewegen von starren Kabeln am Sensor in Kapitel B.5 mechanische Stö-
rungen und elektrische Kabelartefakte bei der Pulsmessung verursachte, sollte
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mit diesem Sensor die mechanische Entkopplung des Sensorkopfes von der
Elektronik und von Kabeln erreicht werden. Es wurden 15 cm lange flexible
und ungeschirmte Leiterbahnen zwischen den vier Photodioden und den acht
Transimpedanzverstärkern verwendet. Der Sensor sollte sich unter dem Stirn-
band flexibel an die Hautoberfläche anpassen können.
Es wurde eine flexible Folienplatine (AKAFlex-Leiterplatte auf Polyamidbasis
von der Firma Krempel group) verwendet. Auf dem Sensorkopf waren die 4
Photodioden [VIS15] und je eine LED für rotes [VIS13] und infrarotes [VIS09]
Licht angeordnet. Der Abstand zwischen LEDs und den Photodioden betrug je
10 mm. Der Sensor sollte klein, flach und möglichst leicht sein, damit er sich
bei Bewegung nicht von der Haut ablöst und so möglichst wenig Bewegungs-
artefakte erzeugt. Abbildung B.14 zeigt den Sensor bei einer Messung zur Be-
stimmung des Abstandes zum Reflektor mit maximaler Lichtremission. Bei der
gewählten Anordnung lag das Maximum der reflektierten Lichtintensität bei
einem Reflektorabstand von 4, 25 mm.
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Abbildung B.15.: Störsignalentstehung beim Einschalten von Bürolampen mit
nicht abgedecktem Sensor.
Bei dem Versuch in Abbildung B.14 wurde festgestellt, dass es eine hohe Emp-
findlichkeit für Streulicht beim offen betriebenen Sensor gibt. Abbildung B.15
zeigt als Beispiel die Entstehung von Störsignalen mit steigendem Gleichanteil
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und einem steigenden Wechselanteil mit f = 100 Hz. Die gezeigten Störungen
wurden von Neonlampen an der Decke des Labors mit verschiedenen Abstän-
den zum Sensor verursacht.
Zur Bestimmung des Ruhe-SNR von X1 in diesem Datensatz wurde der glei-
che MATLAB-Algorithmus verwendet, wie in Kapitel 7.2.1. Es wurden 10 Puls-
schläge und ein Polynom 20. Ordnung zur Berechnung des rauschfreien Pulssi-
gnals verwendet. Das Ruhe-SNR des an der Stirn gemessenen PPG-Signals X1
betrug:
SNR =
(
US1, e f f , Ruhe
UN1, e f f , Ruhe
)2
=
(
0, 102 mV
0, 05 mV
)2
= (20, 8)2 = 26, 4 dB (B.9)
Es wird deutlich, wie empfindlich die Photodioden auch auf optische Störsi-
gnale reagieren. Die Amplitude eines typischen Pulssignals am Finger betrug
bei diesem Sensor uAC = 3 mV . . . 5 mV, wurde in diesem Versuch aber nicht
gemessen. Durch Ankopplung des Sensors an den Körper und die Abdeckung
mit einem schwarzen Stirnband konnte störendes Umgebungslicht weitestge-
hend abgeschirmt werden. Die Rauscheigenschaften des PPG-Sensors waren
bei den kapazitiv eingekoppelten 50 Hz-Störsignalen unbefriedigend. Es wur-
de ein SNR(PPG, Ruhe) ≈ (20)2 bestimmt. Praxistaugliche Ergebnisse wurden
mit dem PPG-Sensor in Kapitel 5.2.1 erreicht.
Erkenntnisse aus der Untersuchung des flexiblen vier kanaligen Pulssensors:
Es zeigte sich, dass in die 15 cm langen ungeschirmten Leiterbahnen zwischen
der Photodiode und den Transimpedanzverstärkern trotz der niederohmigen
und symmetrischen Ankopplung der Dioden große Störsignale eingekoppelt
wurden. Parasitäre Widerstände konnten durch eine dünne Beschichtung der
Leiterbahnen mit Latex reduziert werden. Parasitäre Koppelkapazitäten wa-
ren mit diesem Sensordesign beim Anlegen des Sensors an die Haut nicht ver-
meidbar. Das SNR des PPGs war in Ruhe so unbefriedigend, dass dieser Sen-
sor komplett verworfen wurde. In der weiteren Arbeit wurde eine Lösung mit
einer aktiven Photodiode, wie in Kapitel B.7, entwickelt. Aktive Photodioden
werden unter dem Begriff Light-to-Voltage-Converter (LTV) vertrieben.
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B.7. Zweikanaliger PPG-Sensor mit LTV und
g.USBamp
Basierend auf den Erkenntnissen mit dem flexiblen PPG-Sensor aus Kapitel B.6,
wurde eine zweikanalige Sensorplatine mit aktiven Photodioden (LTV) von Fir-
ma [ams07] angefertigt. Es sollte überprüft werden, ob die erwartete Verbesse-
rung des SNRs in Ruhe durch Verwendung von aktiven Photodioden erreich-
bar ist. Für weitere Untersuchungen zu den Übertragungsfunktionen GS und
GV an der Stirn war der Aufbau eines Arrays mit bis zu 6 Kanälen geplant.
Es wurde aber nur mit 2 Kanälen gemessen und der Sensor anschließend in
[Weustink15] weiterentwickelt.
S1 S2
Aktive Photodioden
Trenn-
steg
LEDs Rot IR Drucksensor
Abbildung B.16.: Zwei kanaliger PPG-Pulssensor mit LTV.
Die Ausgangsspannungen der zwei Photodioden wurden nach der Schaltung
in Abbildung B.19 an einen symmetrischen Spannungsteiler mit einem Tei-
lungsfaktor 11:1 angeschlossen. Das symmetrische Ausgangssignal wurde mit
dem EEG-Verstärker g.USBamp differentiell gemessen. Die LTVs wurden mit
der Betriebsspannung Ub = 5 V versorgt, um den größtmöglichen Aussteu-
erbereich der Transimpedanzverstärker bei möglichst großem SNR nutzen zu
können. Das Teilungsverhältnis 11:1 passt den gesamten Aussteuerbereich der
LTVs von 0 V ≤ Ua ≤ 5 V an den Messbereich ±250 mV des EEG-Verstärkers
an. So konnten die Sensorsignale X1 und X2 mit Nutz- und Störsignalanteil
gemessen werden. Die LED_IR22 in Schaltung B.19 wurde als Lichtquelle mit
2Typ VSMB1940X01 der Firma Vishay Semiconductors
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einem konstanten Strom ILED = 14 mA gespeist. Die maximale Verlustleitung
der LED beträgt PV = 160 mW, so dass die Diode mit 14 mA nur mit etwa
10% der maximal möglichen Verlustleistung betrieben wurde. Für die LED_IR1
wurde beim PPG-Sensor in Abbildung B.16 eine hoch effiziente rote LED vom
Typ KPHCM-2012EC-T von Firma Kingbright bestückt aber hier nicht verwen-
det.
Der gewählte LED-Strom war ein Kompromiss zwischen einer möglichst ho-
hen Belichtungsstärke und einer möglichst geringen Wärmeentwicklung an
der LED und deren Vorwiderstand.
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Abbildung B.17.: Ungefilterte Rohdaten des zweikanaligen Pulssensors mit
LTV, gemessen mit EEG-Verstärker g.USBamp an der Stirn in
Ruhe.
Der Gleichanteil des Ausgangssignals konnte mit Hilfe eines schwarzen Steges
zwischen LED und LTV um Faktor 2,5 verkleinert werden. Diese Maßnahme
erhöhte das AC/DC-Verhältnis. Dadurch konnte die Lichtintensität etwas er-
höht werden, ohne dass die aktive Photodiode übersteuert wurde.
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Ergebnisse der Untersuchung des zweikanaligen Pulssensors mit LTV
Zur Bestimmung des Ruhe-SNR von X1 in diesem Datensatz wurde der glei-
che MATLAB-Algorithmus verwendet, wie in Kapitel 7.2.1. Es wurden 15 Puls-
schläge im Zeitintervall von 2 s ≤ t ≤ 16 s und ein Polynom 20. Ordnung zur
Berechnung des rauschfreien Pulssignals verwendet. Das Ruhe-SNR des ge-
messenen PPG-Signals X1 betrug:
SNR =
(
US1, e f f , Ruhe
UN1, e f f , Ruhe
)2
=
(
228 µV
3, 81 µV
)2
= (59, 8)2 = 35, 5 dB (B.10)
Dieses Ergebnis war positiv für eine Messung an der Stirn. Die angestrebte Ver-
besserung des SNR durch Verwendung einer aktiven Photodiode wurde hier-
mit nachgewiesen. Die Messwerte waren eine gute Basis für die Anwendung
des adaptiven Filters zur Störsignalunterdrückung. Die Ergebnisse der Unter-
suchungen mit diesem Sensor wurden in [Weustink15] aufgegriffen und der
Sensor weiter optimiert. Das Ziel SNR ≥ 40 dB wurde mit diesem offenen und
unsymmetrischen Sensoraufbau nicht erreicht. Abbildung B.18 zeigt einen mit
diesem Sensor gemessenen normierten Datensatz. Im Drucksignal ist kaum ein
Pulssignal zu erkennen.
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Abbildung B.18.: Normierter mit Bandpass gefilterter Datensatz.
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Abbildung B.19.: Schaltung des zwei kanaligen Pulssensors mit LTV.
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Thesen
1. Die Erfassung der Pulsfrequenz des Menschen ist in der Medizin und
beim Sport weit verbreitet. Es gibt verschiedene etablierte Messverfahren
wie die Druckmessung, die Impedanzmessung und optische Messverfah-
ren. Oft treten aber noch größere Mängel in der Signalqualität auf.
2. Die Pulsfrequenz oder Pulsrate ist eine wichtige Messgröße und gibt Aus-
kunft über den Belastungszustand eines Menschen, Patienten oder Sport-
lers. Es können weitere Kenngrößen wie z.B. die Herzratenvariabilität ab-
geleitet werden.
3. Unter Bewegungsbedingungen haben verschiedene Verfahren zur Puls-
frequenzmessung ein unterschiedlich großes Nutzsignal-zu-Störsignalver-
hältnis (SNR). Die Bewegungsstörsignale können größer als das Nutzsi-
gnal sein und gleiche Frequenzen, wie das Nutzsignal enthalten. Durch
quantitativen Vergleich des SNR verschiedener Messverfahren kann für
einen bestimmten Messort das am besten geeignete Messverfahren ermit-
telt werden.
4. Optische Verfahren zur Pulsfrequenzmessung haben bei Bewegungsbe-
dingungen ein kleines SNR im Vergleich zu den Alternativen.
5. Mit einem Remissionspulssensor lässt sich an sehr vielen Körperstellen
ein Photoplethysmogramm messen. Die Auswahl des Messortes ist da-
durch weniger eingeschränkt als bei einem Transmissionspulssensor.
6. Das SNR des Pulssignals ist unter anderem vom Messort abhängig. Durch
Wahl eines geeigneten Messortes und Anpassung des Pulssensors an den
Messort kann das SNR in Ruhe und bei Bewegung signifikant verbessert
werden.
7. Die Stirn ist als Messort zur Erfassung der Pulsfrequenz unter Bewegungs-
bedingungen geeignet.
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8. Bewegungsstörsignale sind dem Puls-Nutzsignal additiv überlagert.
9. Mit einem mehrkanaligen Sensor und einem Signalkoppelmodell kann
ein Referenzsignal geschätzt werden, das mit dem Störsignal korreliert
ist. Es wird kein zusätzlicher Sensor zur Messung der Bewegungsstörung
benötigt.
10. In einem Photoplethysmogramm lassen sich Bewegungsstörsignale durch
eine adaptive Filterung mit Hilfe eines störungskorrelierten Referenzsi-
gnals eliminieren.
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Kurzfassung der Dissertation
Gegenstand dieser Arbeit sind die Untersuchungen von den Methoden, die zur
Messung der Frequenz des Herzschlages unter schwierigen Messbedingungen
geeignet sind. Schwierige Bedingungen treten bei der Messung von Biosigna-
len immer auf, wenn sich der Proband bewegt. Das Ziel der Arbeit war die
Entwicklung eines tragbaren Sensors, der im Alltag, bei der Arbeit oder beim
Sport kontinuierlich und störungsarm das Pulssignal misst. Als Messort wur-
de die Stirn ausgewählt, weil der Sensor leicht an den Körper anzulegen sein
sollte. Die Hände, Arme und Füße sollten für die Arbeit oder den Sport unein-
geschränkt beweglich sein.
Die Bestimmung der Herzfrequenz oder Herzrate ist medizinisch interessant.
Sie gibt Auskunft über die Belastung eines Sportlers oder eines Patienten. Aus
der Herzfrequenz lassen sich weitere interessante Größen wie z.B. die Herzra-
tenvariabilität ableiten. Die Herzfrequenz lässt sich mit verschiedenen Mess-
methoden bestimmen. Das Elektrokardiogramm (EKG), das Photoplethysmo-
gramm (PPG), das Impedanzplethysmogramm (IPG) oder die Messung des
Blutdruckes haben sich praktisch etabliert. Zur Messung des Brustwand-EKGs
werden im Sport Brustgurte verwendet. Die Vergrößerung des Brustkorbes bei
der Atmung verursacht aber Reibung des Brustgurtes auf der Haut. Das ver-
schlechtert die Akzeptanz dieser Messgeräte und die Suche nach gleichwer-
tigen Alternativen ist Gegenstand der Forschung. In dieser Arbeit wurde zu-
nächst untersucht, wie stark sich Bewegungsstörungen auf die Pulssignale der
oben genannten verschiedenen alternativen Pulssensoren auswirken. Die Er-
gebnisse wurden basierend auf dem Signal zu Rauschabstand (SNR) vergli-
chen. Als Nutzsignal wurde das Pulssignal in Ruhe und als Störsignal (Rau-
schen) wurden die auftretenden Bewegungsstörsignale verwendet. Es hatte sich
in der Untersuchung gezeigt, dass der verwendete infrarot-optische PPG-Sensor
günstige Eigenschaften hat.
Es wurde ein Signalkoppelmodell für zwei PPG-Sensoren entwickelt, das die
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Entstehung von zwei PPG-Signalen ausgehend von der Kontraktion des Her-
zens als gemeinsame Signalquelle mit Hilfe von Übertragungsfunktionen be-
schreibt. Die Überlagerung von Nutzsignal- und Störsignalanteil ist in diesem
Modell additiv. Die Übertragungsfunktionen sind vom Messort, der Physiolo-
gie, der Ankopplung des Sensors an den Körper und der Zeit abhängig. Daher
wurde ein adaptiver Algorithmus zur Störsignalunterdrückung entwickelt, der
auf die Veränderung von Systemparametern reagiert und die Filterparameter
optimiert. Der Algorithmus ist in zwei Stufen aufgebaut. Die erste Stufe be-
rechnet anhand von zwei gemessenen PPG-Signalen und zwei Übertragungs-
funktionen ein mit der Störung korreliertes Referenzsignal. In der zweiten Stu-
fe wird das Referenzsignal verwendet, um aus einem gemessenen PPG-Signal
den Störsignalanteil zu entfernen.
Es wurde ein geeigneter zweikanaliger Stirnband-PPG-Sensor entwickelt, der
die Modellanforderungen bestmöglich erfüllt. Eine sehr wichtige Forderung
war ein hohes SNR in Ruhe. Zusätzliches mit der Störung unkorreliertes Rau-
schen kann nicht gefiltert werden und führt zum Versagen des Algorithmus zur
Störsignalunterdrückung. Weitere wichtige Eigenschaften des Sensors waren
eine hohe Ortsauflösung und ein geringes Übersprechen zwischen den zwei
optischen Kanälen. Das Verhältnis aus Wechselanteil zu Gleichanteil der PPG-
Signale wurde auch untersucht. Werte größer als zehn Prozent, wie in der Lite-
ratur, konnten an der Stirn nicht erreicht werden.
Das adaptive Filter wurde anhand von praxisnah simulierten Daten dimen-
sioniert und dann anhand von am Menschen gemessenen Daten getestet. Als
Ergebnis konnten große Bewegungsstörsignale, die beim seitlichen Kopfschüt-
teln entstehen, erfolgreich gefiltert und ein PPG-Signal rekonstruiert werden.
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Abstract
The heart-rate or pulse in medicine predominantly describes the mechanical
effects of cardiac actions. Especially the continuous monitoring of heart rate
during physical activity is crucial. Methods as the electrocardiogram (ECG),
impedance-plethysmograph(IPG), photo-plethysmograph(PPG) or blood-pres-
sure-measurements are well suited to determine the pulse rate of the proband
in rest. Usually noninvasive measurements of biomedical signals are prone to
failure when the proband is in motion. The commonly used ECG-chest-strap for
pulse rate measurements does not enjoy the greatest acceptance as strong brea-
thing is the cause of friction on the skin. Signals of alternative pulse sensors are
affected by movement artefacts caused by acceleration or muscle contractions.
Modern wrist-heart-rate-monitors fail when tendons and muscles are used lon-
ger than ten seconds. To overcome the problems above, we aimed to develop
a novel approach for an alternative heart-rate-monitor including a software-
algorithm for suppressing interfering signals. At first signals of different types
of sensors for heart rate measurements were compared. Hereby the signal-to-
noise-ratio (SNR) was used as the indicator for objectively comparing the qua-
lity of various signals. Subsequently the SNR examination of different pulse
signals influenced by motion artifacts was carried out. As a result, the opti-
cal remission-PPG-sensor showed good properties and a low SNR in motion.
Secondly we designed a two- channel forehead-remission-PPG-sensor with en-
hanced SNR at rest to minimize uncorrelated noise. Thirdly a signal coupling
model was created. By using transfer functions between 2 sensors signals an
algorithm to extract the origin pulse signal from a strongly disturbed pulse si-
gnal was developed. With these measured signals it was possible to estimate
the original form of the PPG-signal during movements like head shaking.
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